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Abstrakt 
Imunosupresiva a cytostatika jsou léčiva s velmi silnými nežádoucími účinky, 
projevujícími se v závislosti na jejich celkovém podaném množství. Vhodná lokální 
aplikace těchto léčiv umožňuje významné snížení celkové dávky léčiva při současném 
zvýšení jeho lokální koncentrace a prodloužení doby působení. Jedním z možných 
způsobů lokální aplikace léčiv je použití polymerních vlákenných nosičů. 
Na polylaktidových (PLA) mikro/nanovláknech obsahujících hydrofobní léčiva 
(imunosupresivum cyklosporin A a cytostatikum paklitaxel) byla studována možnost 
jejich využití pro medicinální účely. Do vláken byly během přípravy inkorporovány 
amfifilní molekuly polyethylenglykolu (PEG) o různých molekulových hmotnostech (6, 
20 a 35 kDa) ke zvýšení kompatibility systému PLA-léčivo a ovlivnění rychlosti 
uvolňování hydrofobních léčiv do vodného prostředí. Pro systematický vývoj těchto 
materiálů je důležité popsat souvislosti přípravy nanovláken, jejich morfologie a profilu 
uvolňování léčiv. Pro sledování kinetiky uvolňování léčiv do různých prostředí 
simulujících prostředí lidského těla (fosfátový pufr, hydrogel) byly vypracovány, 
optimalizovány a validovány analytické HPLC metody s tandemovou hmotnostní nebo 
UV detekcí. Pomocí těchto metodik byl studován vliv složení vláken a podmínek 
okolního prostředí na profil uvolňování léčiv. Přidáním PEG do nanovláken došlo 
k signifikantnímu nárůstu uvolněného množství léčiv a k prodloužení doby uvolňování 
v porovnání s nanovlákny neobsahujícími PEG. Byl také pozorován násobný nárůst 
uvolněného léčiva do hydrogelů v porovnání s uvolňováním do vodných médií. PLA-
PEG nanovlákna by tak mohla být použita jako účinné nosiče pro potlačení lokální 
zánětlivé reakce, odpovědi imunitního systému a pro lokální léčbu recidivujících 
nádorů. 
  
Abstract 
Immunosupresive and cytostatic drugs have many serious side effects which are 
dose dependent. Local application of drugs prolongs and increases the concentration 
of drug in the target place and, therefore, may reduce their serious side effects. 
Polymeric fiber carrier could be used as drug delivery system for local application. 
Polylactide (PLA) micro/nanofibers containing hydrophobic drugs (immunosupresive 
drug cyclosporine A and cytostatic drug paclitaxel) were prepared to study this potential 
medicinal application. Poly(ethylene)glycols (PEG) of various molecular weight (6, 20 
and 35 kDa) were incorporated to the structure of fibers to improve compatibility 
of PLA-drug system and influence the release profiles of hydrophobic drugs. 
 For the systematic development of these materials, it is important to describe 
the context of the preparation of nanofibers, their morphology and drug release profiles. 
Therefore, HPLC methods with tandem mass spectrometric or UV detection were 
optimized and validated to determinate the influence of composition of nanofibers 
on release kinetics of drugs to different medium (phosphate buffer, hydrogels). 
The nanofibers with added PEG released significantly higher amounts of drugs 
and prolonged the release time, compared to the fibers containing only drugs. 
A multiple increase in the release of the drug into hydrogels compared with release 
into aqueous media was also observed. Therefore, PLA-PEG nanofibers can serve 
as an effective scaffold for the local suppression of inflammatory reaction or immune 
response or for local recurrence therapy.  
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1 Seznam zkratek a symbolů 
a  Plocha terčíků 
CAM  Chorioallantoická membrána 
CsA  Cyklosporin A 
ESI  Ionizace elektrosprejem 
hmot. % Hmotnostní procento 
HPLC  Vysokoúčinná kapalinová chromatografie 
IL-2  Interleukin 2 
m  Množství léčiva 
MALDI Desorpce laserem za účasti matrice 
MS/MS Tandemová hmotnostní spektrometrie 
m/z  Hmota/náboj 
PBS  Fosfátový pufr 
PCL  Polykaprolakton 
PEG  Polyethylenglykol 
PGA  Polyglykolid 
PLA  Polylaktid 
PLGA  Poly(laktid-co-glykolid) 
PVA  Polyvinylalkohol 
PTX  Paklitaxel 
SEM  Skenovací elektronová mikroskopie 
UHPLC Ultra-vysokoúčinná kapalinová chromatografie 
v  Rychlost uvolňování 
t  Doba analýzy 
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2 Úvod 
V  době, kdy je možné provádět transplantace orgánů či ovlivnit vývoj rakoviny, se 
neustále hledají účinnější a šetrnější aplikace léčiv. Jednou z možností je použití 
nanovláken jakožto polymerních nanovlákenných nosičů sloužících k uvolňování léčiv. 
Množství a intenzita vedlejších účinků cytostatických či imunosupresivních léčiv je 
závislá na jejich celkové podané dávce. Lokální aplikace nanovlákenných materiálů by 
působením přímo v místě účinku mohla nejenom snížit celkovou dávku léčiva, tedy 
snížit množství vedlejších účinků, ale také zvýšit jeho lokální koncentraci a dobu jeho 
působení v cílové tkáni. Některé nanovlákenné materiály se již v klinické praxi užívají 
jako terapie u rakoviny pevných nádorů, a proto je uvolňování léčiv z nanovláken 
vnímáno jako oblast výzkumu s velmi  vysokým potenciálem. 
Pro vývoj úspěšného nanovlákenného materiálu s inkorporovaným léčivem je však 
nutné sledovat řadu parametrů ovlivňujících profil uvolňování léčiva jako je např. jejich 
morfologie, druh použitého polymeru nebo případných aditiv přidaných do zvlákňovací 
směsi. 
Uvolňování léčiva ve fyziologickém prostředí lidského těla je velmi komplexní jev, 
který je ovlivněn řadou faktorů, jako jsou rozpustnost léčiva, iontová síla, konvekce 
tekutiny v okolí, sorpce léčiva na proteiny krevní plasmy a mnoho dalších. Vzhledem 
k této komplexnosti se na vývoji takovýchto projektů podílí řada pracovišť nejenom 
biologických či medicinálních, které testují vlákna na živých organismech, ale také 
analytických. Většina biologických experimentů je totiž velmi specifická, proto 
pro exaktní pochopení procesů, majících vliv na uvolňování léčiv z nanovlákenných 
materiálů, je třeba analytického stanovení množství či profilu uvolňování léčiva. 
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3 Cíle práce 
Disertační práce si klade za cíl přispět k poznání vlivu složení nanovláken 
s inkorporovanými hydrofobními léčivy na profil uvolňování těchto léčiv, a tím 
na možnost jejich použití při lokálních aplikacích.  
Hlavní cíle disertační práce jsou: 
1) Výběr vhodného biokompatibilního polymeru a aditiv pro přípravu 
nanovláken s ohledem na inkorporaci léčiv, vlastní příprava a charakterizace 
nanovláken, které by bylo možné využít pro lokální imunosupresi 
či onkologickou terapii. 
2) Vývoj, optimalizace a validace analytických HPLC metod s tandemovou 
hmotnostní nebo UV detekcí, vhodných pro sledování profilu uvolňování 
léčiv v různých kapalných mediích, vybraných tak, aby alespoň částečně 
simulovaly reálné prostředí lidského organismu. 
3)  Studium vlivu přídavku polyethylenglykolu (PEG) do struktury 
polylaktidových (PLA) vláken na profil uvolňování hydrofobních léčiv 
cyklosporinu A (CsA) a paklitaxelu (PTX) v různých prostředích. 
4) Sledování vlivu PEG na profil uvolňování PTX do hydrogelu simulujícího 
reálnou tkáň, vlastní příprava hydrogelu, jeho charakterizace a uspořádání 
experimentu uvolňování léčiva z nanovlákenného nosiče. 
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4 Nanovlákenné materiály 
4.1 Nanovlákna a jejich vlastnosti  
Polymerní nanovlákna jsou materiály s velmi specifickou strukturou, díky níž jsou 
v současné době v centru pozornosti mnoha biomedicinálních aplikací. Jejich struktura 
je charakteristická velkou porozitou, tvořenou relativně malými póry, které 
při biomedicinálních aplikacích nejen brání přístupu bakterií a nečistot z vnějšího 
prostředí, ale také umožňují transport malých molekul, např. kyslíku, vody a metabolitů 
do buněk. Velmi výhodným se tedy jeví použití nanovláken jako obvazových materiálů 
[1, 2]. Biokompatibilní nanovlákna mohou být dále použita jako nosiče pro kultivace 
různých buněčných struktur [3], nosiče při lokálních aplikacích antibiotik [4], růstových 
faktorů [5], anestetik [6] či při imobilizaci enzymů [7]. 
4.2  Metody přípravy nanovláken 
Nanovlákna lze připravit následujícími způsoby: 
4.2.1 Dloužením (drawing) 
Jedná se o proces přípravy, díky kterému je možné produkovat jednotlivá velmi 
dlouhá vlákna. Principem metody je přiložení kapiláry s průměrem několika 
mikrometrů k povrchu kapky roztoku či taveniny polymeru. Jejím následným odtažením 
vzniká mezi ústím kapiláry a kapkou vlákno, které při vhodných parametrech kapaliny 
může dosáhnout submikronových tlouštěk. Problémem této metody je její nízká 
univerzálnost a reprodukovatelnost tloušťky připravovaných vláken. Lze totiž použít jen 
zcela viskoelastický materiál, který je schopen překonat silnou deformaci a zároveň 
musí být materiál dostatečně soudržný, aby nedošlo k přerušení vlákna [8, 9]. 
4.2.2 Podložkovou syntézou (template syntesis) 
Podložková syntéza je metoda využívající k tvorbě nanovláken vzorovací 
membrány z různých materiálů, např. kovů, polovodičů, uhlíku či elektricky vodivých 
polymerů s nanorozměrnými póry. Skrze membránu je protlačován kapalný roztok 
polymeru do srážecí lázně. Metoda má výbornou reprodukovatelnost vlastností 
materiálů, ale nelze jejím prostřednictvím produkovat jednotlivá nanovlákna [10-12]. 
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4.2.3 Fázovou separací (phase separation) 
Tato metoda je složena z několika kroků. Prvním krokem je rozpouštění polymeru 
v rozpouštědle, druhým krokem je jeho gelace a následně dochází k samotné fázové 
separaci. Při té je postupnou extrakcí za použití různých rozpouštědel odstraněno 
původní rozpouštědlo ze struktury gelu a je nahrazeno novým rozpouštědlem odlišných 
vlastností (např. dvojice voda a tetrahydrofuran), díky kterému vzniká nanorozměrná 
pórovitá pěna. Následuje ochlazení materiálu na teplotu tuhnutí druhého rozpouštědla 
a jeho odstranění sublimací za sníženého tlaku. Průměry vláken bývají 50 - 500 
nanometrů a délka v řádu mikrometrů. Nevýhodou procesu je časová náročnost převodu 
pevného polymeru do porézní pěny [13-15]. 
4.2.4 Samo-organizováním (self-assembling) 
Principem samo-organizování je proces, při kterém se jednotlivé prvotní složky 
nanovláken organizují do požadovaných vzorů a funkcí. Různou chemickou strukturou 
prvotních složek je dán způsob organizování. Jedním z příkladů může být tvorba 
hydrogelů obsahujících dvě navzájem propojené fáze, kde pevnou fázi tvoří 
nanovlákená síť a kapalnou fází je voda. Zpracování kontinuálních polymerních vláken 
je stejně časově náročné jako fázová separace. Zpravidla se tato metoda používá 
pro zpracování peptidů např. v kombinaci s amfifilními látkami [16].  
4.2.5 Foukáním taveniny (meltblowing) 
Základem přípravy vláken je protlačení taveniny polymeru tryskou s mnoha otvory, 
ke kterým je současně přiváděn ohřátý stlačený vzduch. Po vytlačení je tavenina 
unášena a dloužena ohřátým vzduchem proudícím vysokou rychlostí. Vlastnosti vláken 
závisí na konstrukčních parametrech zařízení (tvar a rozmístění trysek), na vlastnostech 
polymerní taveniny (teplota tání, index toku) a na parametrech proudícího vzduchu 
(charakter proudění, teplotní gradient). Tato metoda obecně slouží k výrobě 
mikrovláken; zvolením vhodných podmínek však lze dosáhnout i vytvoření nanovláken. 
Nespornou výhodou je možnost efektivního zpracování polymerů z taveniny, např. 
polyethylenu či polyurethanu [17].  
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Obr. 3 Bezjehlový elektrospinning s jednostrunnou 
elektrodou, Elmarco Std. 
4.2.6.3 Bezjehlový elektrospinning 
Principem této metody je tzv. bezjehlové zvlákňování z povrchu roztoku či 
taveniny. Na otáčející se kladné elektrodě ve tvaru válce, částečně ponořené do roztoku 
polymeru, zůstává tenká vrstva zvlákňované směsi, ze které se vlivem elektrostatického 
pole (desítky kV) formují desítky až stovky nanovláken. Nanovlákna se ukládají 
na nosnou textilii, která se posouvá před elektrodou opačné polarity, umístěné 
ve vzdálenosti několika centimetrů. 
Rychlostí posuvu se reguluje tloušťka 
nanovlákenné vrstvy. Intenzitou 
elektrického pole, vzdáleností elektrod, 
teplotou, složením a fyzikálně-
chemickými vlastnostmi zvlákňovací 
směsi lze ovlivnit i další parametry 
vyráběných nanovláken [26]. Poměrně 
velký povrch válce na jednu stranu 
umožňuje tvorbu mnoha desítek vláken 
najednou, na stranu druhou však snižuje 
sílu elektrostatického pole a umožňuje 
částečné vypařování rozpouštědla. 
Změna koncentrace polymeru v roztoku 
snižuje reprodukovatelnost výroby. 
Navíc je v tomto uspořádání nutné 
relativně velké množství roztoku 
polymeru. Slabou intenzitu elektrického pole lze částečně vykompenzovat použitím 
upravené elektrody složené z natažených paralelních strun či bodových nebo 
lopatkových tvarů. Zavedení takového typu elektrod ovšem stále neumožňuje efektivní 
zvlákňování většiny druhů roztoků. Proto byl vyvinut nový druh tzv. jednostrunné 
elektrody (obr. 3), která je stabilní rychlostí pokrývána roztokem v posuvném pojezdu 
a řeší problém odpařování rozpouštědel [19]. 
Hlavní výhodou beztryskového elektrospinningu oproti ostatním výrobním 
metodám je produkce dostatečného množství nanovláken. Laboratorní přístroje jsou 
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Dalším parametrem zvlákňování je molekulová hmotnost polymeru, která má vliv 
na viskozitu rozpouštědla a často na výslednou krystalinitu nanovláken. Bylo 
pozorováno, že při použití příliš nízké molekulové hmotnosti polymeru dochází 
k tvorbě perliček více než u polymerů s vyšší molekulovou hmotností [33].  
Vodivost roztoku je dána typem polymeru, rozpouštědla a případně přídavkem solí 
či tenzidů. Obecně se se zvyšující vodivostí snižuje průměr vláken. Při příliš nízké 
vodivosti buď vlákna nelze tvořit vůbec, nebo je jejich průměr velký a objevují se 
u nich nehomogenity [27]. Naopak příliš vysoká hodnota vodivosti způsobí nestabilitu 
elektrického pole, která vede k nestabilitě průměru vláken [21].  
Povrchové napětí souvisí především se složením rozpouštědla a je jen částečně 
závislé na koncentraci polymeru [34]. Obecně lze říci, že povrchové napětí určuje 
vrchní a spodní hranici tzv. elektrospinového okna pokud jsou všechny ostatní 
parametry konstantní [35].  
Parametrem ovlivňujícím průměr vláken je objemová hustota prošlého náboje, 
obecně závislá na vodivosti roztoku [36].  
4.2.6.4.2 Parametry zvlákňovacího zařízení 
Intenzita elektrického pole je zásadním parametrem při zvlákňování a je určena 
především aplikovaným napětím mezi zvlákňovací kapilárou a kolektorem. Napětí musí 
být dostatečné na to, aby elektrostatická síla překonala povrchové napětí roztoku a došlo 
ke vzniku Taylorova kužele a následně k vlastnímu zvlákňování. Použitím vyššího 
napětí dochází k prodlužování vláken, ke zmenšení jejich průměrů, ale také k tvorbě 
perliček. U jehlového elektrospinningu také může vzrůstat počet vláken vytržených 
z hrotu kapiláry [37, 38].  
Důležitá je i vzdálenost mezi hrotem jehly a nejbližším bodem kolektoru. 
S rostoucí vzdáleností klesá intenzita elektrického pole. Pokud je vzdálenost kratší, 
zvýší se síla elektrického pole a může dojít k tvorbě perliček a ke zploštění vláken [27, 
39]. Při delších vzdálenostech elektrod je síla elektrického pole zanedbatelná a vlákna 
se buď neukládají na kolektor, nebo se zakulacují. Vzdálenost jehly a kolektoru má také 
zásadní vliv na odpaření rozpouštědla, ve kterém jsou polymer a případné další látky 
rozpuštěny. 
 22 
 
Průtok polymeru v kapiláře u jehlového elektrospinningu velice ovlivňuje 
rychlost proudění a rychlost přenosu materiálu. Se zvyšujícím se průtokem obecně 
vzrůstá průměr vláken a pórů mezi nimi. Příliš vysoký průtok vede ke vzniku 
nehomogenních vláken, protože nedochází k dostatečnému vysušení vláken (odpaření 
rozpouštědla) a v jejich struktuře mohou vznikat perličky [27, 40]. Průtok také musí být 
vždy dostatečně vysoký, aby docházelo k rovnoměrné distribuci vláken. Parametry 
vláken ovlivňuje také typ a rychlost posuvu kolektoru [41]. 
4.2.6.4.3 Parametry prostředí (teplota, vlhkost vzduchu)  
Teplota a vlhkost vzduchu jsou nejvíce sledovanými parametry prostředí 
při zvlákňování. Zvýšením teploty dochází ke snížení viskozity roztoku a tedy k poklesu 
průměru nanovláken [42]. Rostoucí teplota prostředí také ovlivňuje rychlost odpařování 
rozpouštědla. Naopak příliš nízká teplota prostředí může způsobit, že elektrostatická síla 
nepřekoná povrchové napětí roztoku a nedojde tak k vlastnímu elektrospinningu. 
Vlhkost vzduchu ovlivňuje vznik a velikost pórů v samotných nanovláknech. 
Se zvyšující se vlhkostí dochází ke vzniku malých pórů a k jejich shlukování [43]. 
Naopak příliš nízká vlhkost může způsobit extrémně rychlé odpaření rozpouštědla 
ze zvlákňovací směsi a u jehlového elektrospinningu tak může dojít k ucpání kapiláry 
[44]. Se zvyšující se vlhkostí naopak dochází k pomalejšímu odpařování rozpouštědla, 
nanovlákna vznikají pomaleji a vytváří se tak vlána s nižším průměrem [45]. Příliš 
vysoká vlhkost následně může způsobit i perličkové efekty [46]. 
5 Charakterizace nanovláken 
5.1 Charakterizace morfologie vláken 
K charakterizaci struktury vláken se nevíce využívá mikroskopických technik. 
Pro měření tloušťky vláken, jejich orientaci a geometrii je nejčastěji používána 
skenovací elektronová mikroskopie (SEM), v ojedinělých případech transmisní 
mikroskopie (TEM) a mikroskopie atomárních sil (AFM). 
SEM je nejvíce využívanou technikou z důvodu relativně jednoduché přípravy 
vzorků a snadné interpretace získaných dat. Používá se pro stanovení průměru vláken 
a k určení jejich morfologie. Oproti tradičnímu optickému mikroskopu mají SEM 
obrázky velkou hloubku ostrosti a mnohem větší rozlišení. Tyto vlastnosti jsou dány 
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principem metody využívající úzkého elektronového paprsku, který se postupně 
pohybuje po povrchu vzorku a vytváří výsledný obraz postupným skenováním vzorku.  
Podmínkou aplikace SEM je vodivost stanovovaného materiálu. Většina 
nanovlákenných materiálů tak musí být pokryta vodivou vrstvou uhlíku, zlata nebo 
platiny. Nanášení této vrstvy probíhá metodou vakuového odpaření nebo iontového 
rozprašování. Nevýhodou SEM je, že vodivá vrstva může způsobovat snížení přesnosti 
měření u velmi tenkých vláken a také, že vlivem elektronového paprsku může dojít 
k poškození vláken o průměru < 200 nm. Především však nanášení vodivého povrchu 
vyžaduje důkladné vysušení vzorku, což může být spojeno se změnou jeho morfologie. 
U hydrofilních polymerů jsou tak sledována vlákna v jiném prostředí, než v jakém jsou 
použita (např. v in vivo prostředí při medicinálních či biologických aplikacích). Stejně 
tak může mít vlhkost vliv na porozitu nanovlákenné textilie [47]. 
Velikost pórů nanovlákenných materiálů je důležitým parametrem; u tkáňových 
kultur přímo ovlivňuje schopnost buněk infiltrovat materiál. Charakterizace pórů 
zahrnuje stanovení celkového objemu pórů, případně distribuci jejich velikostí. 
S omezenou vypovídací hodnotou lze pro tyto účely použít rtuťovou porozimetrii [48].  
Dále je pro charakterizaci materiálu nutno určit porozitu samotných vláken, tedy 
distribuci šířek pórů, jejich objem a specifickou plochu nanovlákenných textilií, tj. 
plochu vzorku vztaženou na jeho hmotnost. Ke stanovení těchto parametrů se nejvíce 
využívá BET (Brunauer, Emmet, Teller) metody, resp. adsorpce/desorpce dusíku [49]. 
Principem metody je adsorpce a následná desorpce molekul plynu z povrchu materiálu. 
Lze změřit množství plynu, které se adsorbuje za daných podmínek na povrchu vzorku. 
Jestliže je známo, jak velkou plochu zaujímá molekula plynu na adsorbovaném povrchu 
a množství plynu adsorbované na známém množství vzorku, lze vypočítat specifický 
povrch vzorku. Množství adsorbovaných molekul lze stanovit prostřednictvím 
adsorbční izotermy, která udává závislost objemu adsorbovaného plynu na tlaku 
za rovnovážné teploty [47]. 
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5.2 Chemická charakterizace vláken 
K charakterizaci molekulové struktury nanovláken se nejvíce využívá 
infračervená spektroskopie s Fourierovou transformací, nukleární magnetická rezonance 
a rentgenová difrakce. Pro určení tepelných vlastností nanomateriálů je nejčastěji 
používána diferenciální skenovací kalorimetrie. Princip této metody spočívá v měření 
množství tepla nutného k ohřátí (ochlazení) vzorku určitou definovanou změnou 
teploty. Tepelná změna vzorku je měřena proti referenčnímu materiálu. Z naměřených 
dat lze určit teplotu tání polymeru, jeho krystalinitu, skelné přechody, tepelné kapacity, 
teplotu degradace atd. [50]. 
6 Materiály používané k přípravě nanovláken 
Prostřednictvím elektrospinningu je možné vyrábět nanovlákna z různých typů 
polymerů jak přírodních, tak syntetických. Tato vlákna je možné použít v mnoha 
oblastech (medicíně, biochemii, ekologii). Přírodní materiály obecně vykazují velmi 
dobrou biologickou kompatibilitu a nízkou cytotoxicitu, zatímco výhodou syntetických 
polymerů je reprodukovatelnost jejich výroby, široké spektrum mechanických vlastností 
(pevnost, elasticita) a v některých případech rychlost jejich degradace. 
6.1 Přírodní polymery 
Mezi přírodní polymery, ze kterých jsou vlákna nejčastěji vyráběna, patří např. 
kolagen, želatina, chitosan a kyselina hyaluronová. Kolageny jsou nerozpustné 
bílkoviny tvořící pojivovou tkáň v chrupavkách, šlachách, kostech a kůži [51]. Mají 
důležitý vliv na jejich mechanické vlastnosti. K výrobě kolagenových nanovláken se 
nejčastěji používá vysoce těkavých fluorovaných alkoholů a vlákna z nich tvořená mají 
velký potenciál např. jako materiály pro hojení ran [52]. 
Želatina se připravuje z kolagenu denaturací teplem nebo bazickou či kyselou 
hydrolýzou. Při přípravě želatiny z kolagenu dochází k změně jejích vlastností, stává se 
rozpustnou v řadě běžných rozpouštědel, ale naopak ztrácí mechanické vlastnosti 
kolagenu. Běžně se želatina používá v medicíně zvláště kvůli své biodegradabilitě 
a biokompatibilitě [53]. Želatinová nanovlákna prokazují schopnost urychlit hojivý 
proces [54] a mohou sloužit jako podpůrný materiál pro přenos buněk [55]. Nanovlákna 
z fibroinu a želatiny jsou také vhodným nosičem pro růst fibroblastů [56]. 
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Dalšími přírodními polymery, vhodnými pro tvorbu nanovláken, jsou chitin a jeho 
deacetylovaná forma chitosan. Chitosan a chitin jsou biokompatibilní, biodegradabilní 
polymery. Chitin je málo rozpustný a k jeho zvlákňování se používají fluorované 
alkoholy nebo aceton [57]. Chitosan se často zvlákňuje ve směsi s kyselinou octovou 
[58] a také se často používá ve směsi s mnoha syntetickými polymery, příkladem 
mohou být chitosano-polyethylenoxidová vlákna [59]. Chitosan i chitin mají vynikající 
potenciál jako materiály k hojení ran [60], jako obvazové materiály [61, 62] a vykazují 
antibakteriální a hemostatické účinky [63].  
Kyselina hyaluronová je lineární polysacharid s mnoha důležitými biologickými 
vlastnostmi, jako je biokompatibilita, biodegradabilita, díky nimž je jedním z nejvíce 
využívaných přírodních polymerů v tkáňovém inženýrství [64]. Pro zvlákňování se 
nejvíce užívá dimethylformamid s vodou [65] či vodnými roztoky hydroxidu sodného 
nebo amoniaku [66]. Kyselina hyaluronová díky svým vlastnostem může být použita 
pro hojení ran [67], jako nosič vhodný pro tkáňové inženýrství [68], k léčbě artrózy, 
k distribuci léků či může být součástí implantátů. 
6.2 Syntetické polymery 
Syntetické polymery mají oproti přírodním materiálům řadu výhod jako je 
reprodukovatelnost jejich výroby, široké spektrum mechanických vlastností (pevnost, 
elasticita) a v některých případech rychlost jejich degradace [69]. Mezi syntetické 
polymery patří např. polyglykolidy (PGA), polykaprolaktony (PCL), polyvinylalkoholy 
(PVA) a v neposlední řadě polylaktidy (PLA). Vzhledem k dobré biodegradabilitě byly 
tyto materiály již použity k výrobě obvazových materiálů [70], kostní tkáně [71], 
srdečních náhrad či náhražek krevních cév [72].  
Polykaprolakton je semikrystalický, biodegradabilní polymer patřící po skupiny 
polyesterů. K jeho zvlákňování se nejvíce užívá chloroform [71, 73] nebo směs 
tetrahydrofuranu s dimethylformamidem [55]. Bývá používán pro výrobu vláken 
sloužících pro krytí ran [55], tkáňové inženýrství [71] či jako nosič pro uvolňování léčiv 
[74]. Jeho užití je však limitováno jeho horšími mechanickými vlastnostmi 
a hydrofobním charakterem. 
Polyglykolidy jsou netoxické, biokompatibilní, semikrystalické polyestery, 
degradovatelné již během několika týdnů. Právě tato biodegradabilita umožňuje jejich 
snadné použití v oblasti biomedicíny [75]. Jsou hojně užívány jako materiál v chirurgii 
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vlastnosti než samotný PLA či PGA. PLA je v tomto kopolymeru zastoupen zpravidla 
stejným množství své L a D formy [91]. 
PLA a jeho kopolymery jsou významnou skupinou látek, vhodných pro přípravu 
biokompatibilních a biodegradabilních materiálů [69, 83, 92]. Jejich vlákna vykazují 
dobré mechanické vlastnosti a zvýšenou odolnost k vnějšímu prostředí. Připravují se 
zejména prostřednictvím elektrostatického zvlákňování buď z taveniny [93], nebo 
z roztoku. PLA se obvykle zpracovává za pomoci čistého dichlormethanu, 
trichlormethanu ale i dalších rozpouštědel [94, 95] .  
PLA je díky svým vlastnostem vhodným materiálem k výrobě tělních implantátů, 
kostry pro neurální tkáň [95], krytí ran [96] a je také jedním z nejvíce využívaných 
materiálů pro inkorporaci a následné uvolňování léčiv z nanovlákenných materiálů [4, 
97, 98]. 
6.3 Použití nanovláken v medicinálních aplikacích 
V medicinálních aplikacích jsou nanovlákna používána zejména díky svým 
specifickým vlastnostem. Nejvýznamnější z nich je vysoká porozita, tvořená relativně 
malými póry, které při biomedicinálních aplikacích nejenže brání přístupu bakterií 
a nečistot z vnějšího prostředí, ale také umožňují transport malých molekul, např. 
kyslíku, vody a metabolitů. Nanovlákna lze použít tedy jako obvazové materiály 
k hojení ran [1, 2], jako nosiče vhodné pro tkáňové inženýrství [99], nebo jako systém 
při lokálních aplikacích antibiotik [4], růstových faktorů [5], anestetik [6] 
či při imobilizaci enzymů [7]. 
6.3.1 Krytí a hojení ran 
Ideální obvazy pro hojení ran musí mít určité vlastnosti, které jsou důležité 
pro správné a rychlé hojení. Musí být účinnou bakteriální bariérou, být hemostatické, 
dále by měly být schopny přizpůsobit se obrysu rány, absorbovat uvolňující se tekutinu 
z rány, měly by být nepřilnavé k povrchu rány a v neposlední řadě by měly být 
bezbolestné, snadno odstranitelné a samozřejmě mít co nejnižší náklady 
na výrobu [100]. 
Použití nanovláken jako obvazových materiálů je zatím v prvotním stádiu, ale 
vlastnosti nanovlákenných materiálů splňují většinu výše uvedených požadavků, 
nutných pro hojení ran. Materiály, velice často studované k potenciálnímu hojení ran, 
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jsou zejména nanovlákna z přírodních polymerů nebo kombinace syntetických 
polymerů s přírodními. 
Příkladem mohou být kolagenová vlákna, u nichž byly zkoumány jejich účinky 
na cytokompatibilitu, interakce kolagenových nanovláken s buňkami a hojivé vlastnosti 
nanovláken. Bylo zjištěno, že u těchto nanovlákenných materiálů dochází k šíření 
keratinocytů a zároveň k podpoře adheze buněk, a tím tedy k lepšímu hojení ran 
zejména v raných stádiích léčby [52]. 
Dalšími přírodními polymery, používanými k přípravě nanovláken sloužících 
ke krytí a hojení ran, jsou chitin a chitosan. Chitinová vlákna byla vytvořena 
pro sledování cytokompatibility, degradovatelnosti a šíření keratinocytů a fibroblastů 
a byla porovnávána s komerčně vyráběnými mikrovlákny [57].  
Příkladem užití chitosanu byla chitosanová vlákna s přídavkem 
polyvinylpyrolidonu, která prokázala vysoké antibakteriální účinky proti gram 
positivním bakteriím Staphylococcus aureus a gram negativním bakteriím Escherichia 
coli [101]. 
Rovněž byla připravena PLA vlákna a bikomponentní PLA/polyethylenglykolu 
(PEG) vlákna pokrytá chitosanem. Se vzrůstajícím množstvím chitosanu docházelo 
k rostoucí hemostatické aktivitě vláken, dále byla pozorována také antibakteriální 
aktivita vláken, a proto by tato vlákna mohla být použita pro přenos buněk nebo 
regeneraci pokožky [96]. 
Dalším přírodním polymerem užívaným k výrobě nanovláken je želatina. Jako 
obvazové materiály byla testována želatinová vlákna v kombinaci s PCL vlákny. 
Na lidských dermálních fibroblastech, keratinocytech a mesenchymálních kmenových 
buňkách bylo zjištěno, že jak želatinová, tak PCL vlákna podporují buněčnou adhezi 
a proliferaci. Účinek nanovláken na hojení ran byl zkoumán na krysách a porovnáván 
s kontrolní léčbou za použití gázy. Po 5 a 10 dnech léčby bylo zjištěno výrazně rychlejší 
uzavření rány za použití nanovláken obsahujících želatinu, ale žádné zlepšení stavu rány 
kryté PCL vlákny [55]. 
Mezi syntetické polymery použité pro krytí a hojení ran patří PVA, PCL, 
polyakrylonitril či polyurethan. S použitím těchto vláken byly sledovány tři fáze hojení: 
čistící neboli zánětlivá fáze, granulační fáze, ve které dochází ke vzniku nových cév 
a vyplnění rány granulační tkání, a epitelizační fáze. Bylo zjištěno, že účinnost hojení 
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ran je dána zejména porozitou vláken a prodyšností či smáčitelností povrchu vláken.  
Vhodná hydrofilita a vysoká porosita usnadňuje hojení ran zejména v jeho první 
zánětlivé fázi. Ovšem také průměr vláken a jejich antibakteriální aktivita hrají velkou 
roli v účinnosti hojení rány [81].  
Dalšími vlákny použitými jako krycí materiály byla PGA vlákna, u nichž byly 
sledovány možnosti zlepšení biokompatibility PGA vláken s měkkými tkáněmi 
vytvořením vláken s malými póry a hydrolýzou jejich povrchu prostřednictvím kyseliny 
chlorovodíkové. Byl zjištěn kladný vliv hydrolýzy povrchu na zlepšení schopnosti 
adheze buněk k povrchu vláken a také došlo ke zlepšení smáčivosti vláken [77].  
Také polyestersulfonová vlákna byla použita pro zrychlení epidermální 
regenerace a zlepšení obnovy tkáně. Charakterizace vláken ukázala, že vlákna mají 
porézní strukturu s velkým specifickým povrchem, což umožňuje vyšší absorpční 
kapacitu materiálu, nezbytnou pro účinné hojení ran. Dále in vitro pokusy ukázaly, že 
polyesterová vlákna mohou podporovat proliferaci fibroblastů a že epitelová regenerace 
u nich probíhá rychleji než regenerace za použití gázy [102]. 
6.3.2 Nosiče vhodné pro tkáňové inženýrství 
Tkáňové inženýrství je multidisciplinární obor, který kombinuje vědní obory 
ve snaze zlepšit biologické náhrady vhodné pro obnovu, udržení a zlepšení funkce 
tkání. Biomateriály hrají klíčovou roli v oblasti tkáňového inženýrství, protože mohou 
sloužit jako matrice pro růst buněk, pro jejich proliferaci či je lze použít k regeneraci 
a tvorbě nových tkání. Nanovlákenné materiály jsou v této oblasti často diskutovány 
v souvislosti s jejich strukturou, jelikož je velmi podobná extracelulárnímu 
matrixu [14]. Nízké průměry pórů s obdobnou velikostí jako fibrily extracelulárního 
matrixu umožňují napodobení prostředí tkáně a mohou být tedy účinné jako substrát 
pro růst buněk. 
Velmi často jsou pro tyto účely používány přírodní polymery jako želatina [56], 
kolagen, kyselina hyaluronová [103], chitosan či škrob. Jejich případná kombinace se 
syntetickými polymery může vylepšit celkovou cytokompatibilitu nosiče. Příkladem 
mohou být PLA vlákna s přídavkem želatiny [56] nebo nanovlákna z různých 
syntetických polymerů (PLA, PLC a dalších) v kombinaci se škrobem [104]. Různé 
polymerní materiály již byly použity jako nosiče kožních buněk [52], kosterní 
tkáně [71], srdečních náhrad [105] či nervové tkáně [95].  
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Vhodným kandidátem pro léčbu kosterních defektů by mohla být např. 
nanovlákna ze syntetického PCL. Na tyto nanovlákenné nosiče byly aplikovány 
mesenchymální kmenové buňky a po uplynutí jednoho týdne došlo k penetraci buněk 
skrz nosič, k tvorbě extracelulárního matrixu a k migraci buněk uvnitř polymerního 
nosiče [71]. 
Jako potenciální nosič kosterní tkáně byla také studována vlákna  kopolymeru 
PLA/kolagen/hyaluronová kyselina. Trojrozměrné polymerní nosiče napodobovaly 
mikrostrukturu spongiózní (houbovité) kosti. Osteoblasty krysí lebeční tkáně byly 
umístěny na povrch nosiče, kde došlo k jejich adhezi, rozšíření a proliferaci skrze póry 
nosiče během jednoho týdne [103]. 
Na PLA a PLGA nanovláknech byly zkoumány možnosti jejich použití jako 
nosičů srdeční tkáně. Byl zkoumán vliv jejich chemického složení, rychlosti degradace 
a povrchových vlastností na jejich spojení s kardiomyocyty a na růst těchto buněk. Bylo 
zjištěno, že došlo k propojení kardiomyocytů s kostrou nosiče a byl také pozorován vliv 
složení nanovlákenného materiálu na růst kardiomyocytů. U nejvíce hydrofobních 
vláken (PLA) docházelo k větší buněčné adhezi než u hydrofilnějších a lépe 
degradovatelnějších PLGA vláken [105]. 
Dále byla sledována možnost použití PLA vláken k podpoře obnovy centrálního 
nervového systému. Byla testována schopnost nosičů podpořit růst kultury neurálních 
kmenových buněk. Buňky byly nejenom schopny proliferovat na nosiči, ale také zůstaly 
životaschopné dokonce 14 dnů za nepřítomnosti rozpustných růstových faktorů 
v médiu [95]. 
6.3.3 Lokální aplikace léčiv 
Bylo zjištěno, že při vhodném složení roztoku polymeru je možné do struktury 
nanovláken inkorporovat biologicky či farmakologicky aktivní látky a že takto 
vytvořená biokompatibilní nanovlákna jsou vhodná pro řízené uvolňování léčiv 
při jejich lokální aplikaci. Díky velké flexibilitě výběru polymerního materiálu, a tím 
i jeho vlastností je možné do vláken inkorporovat různé druhy léku jako například: 
antibiotika, analgetika, imunosupresiva či cytostatika. Ke studiu uvolňování léčiv byla 
použita řada přírodních či syntetických polymerních nosičů, jako jsou PCL, PVA, 
polyurethan, celulosa, chitosan a v neposlední řadě PLA a jeho kopolymer PLGA. 
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Nejvíce sledovanými léčivy, uvolňovanými z nanovláken, byla léčiva 
s antibiotickými účinky. U vícevrstvých nanovlákenných materiálů, vyrobených 
beztryskovým elektrospinningem z polyurethanu a PVA, bylo sledováno uvolňování 
antibiotika gentamicinu [106]. Bylo zjištěno, že dochází k uvolnění 90 % léčiva během 
první hodiny u obou typů vláken. Zvýšením tloušťky krycí nanovlákenné vrstvy 
docházelo k prodloužení uvolňování gentamicinu.  
Na PVA nanovláknech s chitosanem bylo sledováno uvolňování antibiotika 
tetracyklin hydrochloridu. Bylo zjištěno, že během prvních dvou hodin dochází 
k uvolnění dostatečného množství tetracyklinu, umožňující antibakteriální potlačení 
gram negativních bakterií Escherichia coli, a taktéž gram pozitivních baterií 
Staphylococcus epidermidis a Staphylococcus aureus. Vyvinutá vlákna byla také 
dostatečně cytokompatibilní, což zlepšuje jejich vlastnosti při použití pro antibakteriální 
ošetření rány [79].  
Z PCL vláken byl uvolňován metronidazol pro léčbu periodontálních 
onemocněních. Nanovlákna s přidaným léčivem poskytovala trvalý účinek pacientům 
až po dobu 11 dní. Žádný z pacientů, kterým byla vlákna aplikována do ústní dutiny, 
nezaznamenal žádné negativní účinky, jako je bolest zubů, bolesti ústní dutiny, citlivost 
zubů, vznik zánětu, alergie, absces, změněná chuť nebo zvýšená tvorba slin [74].  
Dále bylo studováno uvolňování analgetik např. ibuprofenu 
z polyvinylpyrolidinových vláken s obsahem celulosy [107], nebo paracetamolu 
z polyvinylpyrolidinových vláken [108]. Tato vlákna měla sloužit jako perorální, rychle 
se rozpouštějící film, obsahující paracetamol a kofein. Při zkouškách navlhčování došlo 
k rozpadu vlákna s léčivem během 0,5 sekundy a disoluční studie ukázaly, že veškeré 
vložené léčivo bylo rozpuštěno za méně než 150 sekund, což bylo významné zlepšení 
oproti samotným jednotlivým léčivům a jejich směsi. 
Nesteroidním protizánětlivým léčivem uvolňovaným také z PVA nanovláken byl 
ketoprofen. Z  vláken bylo uvolněno 85 % léčiva během dvou hodin a 96 % obsahu 
léčiva se uvolnilo během dvou týdnů. Přidání methanolu do nanovlákenné směsi vedlo 
k pomalejší degradaci vláken ve vodném prostředí a tudíž ke snížení rychlého 
počátečního uvolňování [80].  
Velmi významným polymerem v oblasti uvolňování léčiv z nanovlákenných 
materiálů je PLA a jeho kopolymer PLGA. Nejvíce používanými léčivy v kombinaci 
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s PLA nanovlákny jsou léčiva s antibiotickými účinky. Uvolňování tetracyklinu, 
chlorocyklinu a amfotericinu B bylo sledováno z  PLA a PCL nanovláken. Byl 
pozorován jak vliv chemické struktury léčiva, tak vliv polymeru, ze kterého byla vlákna 
připravena. U PCL vláken došlo k uvolnění 75 % inkorporovaného tetracyklinu během 
prvních 20 minut. A přestože má chlorocyklin velmi podobnou strukturu, došlo 
k uvolnění pouze 30 % léčiva za stejný čas. Rozdíl v uvolňování byl pravděpodobně 
způsoben jinou rozpustností těchto léčiv jak ve zvlákňovací směsi, tak v prostředí 
uvolňování. U PLA vláken došlo k uvolnění pouze 10 % tetracyklinu ze struktury 
vláken. Je tedy patrné, že tetracyklin je mnohem lépe dostupný z PCL než PLA vláken. 
V případě amfotericinu B bylo pozorováno pomalé uvolňování léčiva z PCL vláken 
během prvních 90 minut. Po třech hodinách bylo uvolněno kolem 30 % celkového 
množství léčiva. Dále byla připravena kombinovaná PCL/PLA vlákna s různým 
poměrem polymerů u kterých došlo k uvolnění až 70 % léčiv během prvních 30 minut. 
Takto rychlé uvolnění léčiva ale neodpovídá medicinálním požadavkům. Lze tedy 
shrnout, že z PCL vláken došlo k mnohem rychlejšímu uvolňování léčiva než u PLA 
vláken, ve kterých lze léčivo udržet déle, a jsou tedy vhodnější pro medicinální 
aplikace [97].  
Dalšími studovanými antibiotiky byly vancomycin, gentamicin a lokální 
anestetikum lidokain, inkorporované do sandwichových PLGA/kolagenových 
nanovláken s krycí vrstvou PLGA/kolagen a vnitřní nosnou vrstvou z PLGA. In vivo 
experimenty prokázaly, že uvolňování všech léčiv z nanovláken probíhalo po dobu 
až tří týdnů a u všech došlo k největšímu uvolnění během prvního dne. Pro stanovení 
relativní aktivity uvolňovaných antibiotik byl proveden test bakteriální inhibice. 
Biologická aktivita se pohybovala od 40 do 100 %. Nanovlákna byla účinná při léčbě 
infikovaných ran a fungovala také jako urychlovače při hojení ran v rané fázi [109]. 
Bioabsorbovatelná PLA nanovlákna byla použita pro studium uvolňování 
antibiotika mefoxin, kdy v průběhu prvních 3 hodin došlo k uvolnění většiny 
z celkového množství léčiva z povrchu vláken a během 24 hodin bylo uvolněno 
prakticky veškeré množství mefoxinu a [110]. 
Při sledování kinetiky uvolňování paracetamolu z PLA a PLA/PEG vláken bylo 
zjištěno, že přidání hydrofobní látky (léčiva) do struktury nanovláken vede 
ke zpomalení degradace nanovlákenných materiálů a ke zlepšení jejich morfologie. 
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Obr. 6 Struktura cyklosporinu A (CsA). 
Nanovlákna byla více uniformní a rovnější. Během prvních šesti hodin uvolňování 
došlo k uvolnění 3 % paracetamolu z PLA vláken a okolo 50 % léčiva z PLA/PEG 
vláken. Důvodem může být hydrofobní charakter paracetamolu, který je méně 
kompatibilní s hydrofilními vlákny PLA/PEG, a tak dochází k rychlejšímu uvolňování 
léčiva než z PLA vláken. Z uvedených výsledků je patrné, že rychlost uvolňování léčiva 
může být řízena nejenom nastavením průměru vlákna, ale také hydrofilitou polymerní 
matrice [6]. 
7 Inkorporovaná léčiva studovaná v této práci 
Nanovlákenné materiály se ukázaly jako velmi výhodné pro použití při lokální 
aplikaci léčiv. Při lokální aplikaci lze snížit celkovou dávku léčiva podanou organismu, 
a tedy snížit množství a intenzitu vedlejších účinků. Tato aplikace je proto velmi 
vhodná pro léčiva, u kterých jejich vážné vedlejší účinky nedovolují dosáhnout v místě 
účinku požadované koncentrace. Příkladem látek, vhodných pro studium použití 
nanovláken pro lokální aplikace léčiv, jsou právě imunosupresiva či cytostatika, mezi 
něž patří i cyklosporin A (CsA) a paklitaxel (PTX). 
7.1 Cyklosporin A 
Cyklosporin A je lipofilní, cyklický 
polypetid složený z 11 aminokyselin 
(obr. 6). Sedm z nich je N-methylovaných 
a pravděpodobně zabraňují jeho inaktivaci 
v trávicím traktu. Další čtyři 
nemethylované aminokyseliny umožňují 
tvorbu intramolekulárních vodíkových 
vazeb a stabilizují tak sekundární 
strukturu látky (tzv. β-list). CsA je velmi 
málo rozpustný ve vodě a ve vodných 
pufrech. Jeho rozpustnost mohou zvýšit přídavky surfaktantů, jako jsou Tween 20 či 
Tween 80 [111]. Rozpustnost CsA je závislá na teplotě a oproti většině látek se jeho 
rozpustnost zvyšuje s klesající teplotou [112]. 
CsA je imunosupresivní léčivo, které se díky své vysoké selektivitě vůči T-
lymfocytům velmi často používá k prevenci odmítnutí transplantovaného orgánu. 
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Indikuje se např. po transplantacích jater, ledvin, srdce či kostní dřeně [113]. 
V současné době jsou zkoumány také jeho neuroprotektivní účinky, které by umožnily 
jeho aplikaci pro léčbu pacientů po mozkové mrtvici [114]. Také je možné jej užívat 
při léčbě některých kožních onemocnění, např. lupénky [115]. Je třeba zmínit i jeho 
velký potenciál při léčbě poranění rohovky [116], léčbě zánětu povrchu oka a syndromu 
suchého oka [117]. 
Nejběžnější aplikací CsA je perorální užívání. Může být také podáván 
intravenózně, avšak tento způsob podání je doporučován výhradně pacientům 
s problémy trávicího traktu, kteří nejsou schopni orálního podání. Léková formulace 
cyklosporinového léčiva totiž obsahuje ricinomakrogol, jehož vedlejšími účinky jsou 
dýchací obtíže, červenání obličeje, změny krevního tlaku nebo tachykardie. Pacienti 
s intravenózní terapií tedy musí být monitorováni a co nejdříve převedeni na orální 
podání [113].  
Pro zvýšení perorální biologické dostupnosti CsA byly vytvořeny tablety 
uvolňující nanoemulzi. Farmakokinetická studie porovnávající tablety s nanoemulzí 
a běžné tablety ukázala, že profil uvolnění CsA z nanoemulze je odlišný od běžné 
lékové formulace. U běžných lékových formulací totiž dochází k velmi rychlému 
vstřebání léku do krve a poté je udržována jeho nízká hladina po dobu 24 hodin. Naproti 
tomu profil uvolnění z emulze vykazuje typické vlastnosti řízeného, postupného 
uvolňování se stabilnější absorpcí organismem a pomalejší eliminační rychlostí [118].  
Významnou komplikací užívání CsA jsou jeho vedlejší účinky, mezi něž patří 
zejména nefrotoxicita [119] a hepatotoxicita [120]. Dalšími vedlejšími účinky mohou 
být zvýšení krevního tlaku [121, 122], hyperlipidemie [123] a existuje také podezření 
z iniciace diabetes mellitus [124]. 
Intenzita všech výše zmíněných nežádoucích účinků roste se zvyšujícím se 
množstvím podaného léčiva. Kvůli nízké rozpustnosti ve vodě má CsA při orálním 
podání velmi malou vstřebatelnost. Při běžných orálních aplikacích je tedy nutné 
podávat vysoké dávky CsA pro dosažení jeho terapeutického účinku. Lokální aplikace 
nanovlákenných materiálů s inkorporovaným CsA by umožnila snížení celkové dávky 
potřebné k navození účinku léčiva. 
Byly testovány různé formy zvyšující účinnost aplikace CsA. Inkorporace CsA 
do nanočástic již byla použita pro studium lokálního působení CsA u zrakově 
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postižených. CsA byl ve formě micelárních částic z PLGA aplikován při zkoumání 
účinnosti imunosupresiv na zánět povrchu oka, vznikajícího při syndromu suchého oka. 
Jak již bylo dříve uvedeno průměr a povrchový náboj nanočástic je daný typem 
polymeru, ze kterého jsou nanočástice připraveny. Nanočástice PLGA:Eudragit 
(75 : 25) s CsA vykazovaly nejenom malý průměr částic, ale také pozitivní povrchový 
náboj, což je činilo nejvýhodnějšími k léčbě syndromů suchého oka. Tato formulace 
také vykazovala signifikantně vyšší stupeň buněčné absorpce a vyšší koncentraci CsA 
v slzném filmu oka v porovnání s ostatními formulacemi [125].  
Dále bylo zjištěno, že liposomální částice s CsA jsou více efektivní a méně 
dráždivé než emulze již registrované pro oční léčbu. Syntetizované liposomy 
vykazovaly u experimentálních králíků významné zlepšení v produkci slz v suchých 
očích, vyšší koncentraci slzného filmu a menší oční podráždění při léčbě syndromu 
suchého oka [126]. 
Další studie sledovala účinek CsA na potlačení funkce T-lymfocytů 
při transplantaci rohovky. CsA byl použit tentokrát ve formě micelárních nanočástic 
kopolymeru složeného z různých derivátů PEG a PLA. Léčba byla prováděna po dobu 
14 dnů a byly hodnoceny tři parametry: transparentnost rohovky, edém 
a neovaskularizace. Ve srovnání s kontrolní skupinou vykazovala léčená skupina 
významně vyšší průhlednost rohovky a nižší edém po 7 a 13 dnech od operace. 
Na konci studie byla neovaskularizace u léčených zvířat snížena o 50 %. Míra 
úspěšnosti transplantace rohovkového štěpu po 14 dnech léčby byla třikrát vyšší 
u léčených zvířat (73 % oproti 25 % kontrolní skupiny). Tato nová formulace měla 
stejnou účinnost jako systémová léčba, ale bez závažných systémových vedlejších 
účinků CsA [98]. 
Dalším typem studované lokální aplikace byla inkorporace CsA 
do nanovlánenných materiálů. CsA byl inkorporován do nanovláken z PLA a studium 
jeho uvolňování prokázalo, že dochází k jeho uvolňování i po 96 hodinách, aniž by 
došlo ke ztrátě jeho aktivity. Výsledky získané z výzkumu na buněčných kulturách také 
prokázaly, že při použití PLA vláken obsahujících CsA dochází k potlačení proliferace 
T-lymfocytů a k lokálnímu zmírnění produkce protizánětlivých cytokinů IL-2, IL-17 
a IFN-γ. Bylo tedy prokázáno, že je možné tato vlákna použít pro medicinální aplikace 
jako lokální imunosupresi a buněčnou terapii [127]. 
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Tato formulace již byla použita v klinické praxi jako terapie u rakoviny jícnu, nádorů 
mozku a jiných pevných nádorů [132]. 
Během posledních let byla vytvořena řada systémů podávání PTX s důrazem 
na zvýšení jeho rozpustnosti ve vodném prostředí spolu s kontrolovaným uvolňováním 
léku [133]. Jedním z možných způsobů jak zvýšit uvolňování hydrofobních látek je 
zvýšení povrchové plochy jejich nosiče vytvořením mikro- či nanočástic [134-136]. 
Nedávno byly studovány některé nanovlákenné nosiče obsahujících PTX, které by 
mohly mít potenciální využití pro lokální chemoterapii. 
Chitosanová vlákna s polyethylenoxidem a kyselinou hyaluronovou byla použita 
k testování biologické aktivity PTX na buněčných liniích rakoviny prostaty. Čím větší 
byla plocha povrchu vláken, tím více docházelo k uvolnění PTX. Po 48 hodinách 
rychlého uvolňování PTX došlo k  poklesu uvolňování léčiva. Životaschopnost buněk 
rakoviny prostaty DU145 po 48 hodinách inkubace s PTX nanovlákny byla významně 
nižší než životnost buněk po aplikaci nanovláken s nižší koncentrací PTX ve stejném 
kultivačním období. Pokles počtu rakovinových buněk prostaty byl spojen s rostoucím 
množstvím inkorporovaného PTX [137].  
PLGA nanovlákna s PTX byla vytvořena pro postchirurgickou chemoterapii 
při léčbě maligního gliomu. Byly vytvořeny různé typy nanovlákenných disků 
či mikrovláken pro studium způsobu uvolňování léčiv z vlákenných matric. Všechny 
tyto formy vykazovaly trvalé uvolňování PTX po dobu 80 dní s počátečním vyšším 
uvolněním léčiva. Studie apoptózy potvrdila výhodu trvalého uvolňování PTX 
z vlákenných matric ve srovnání s jednorázovým podáváním Taxolu® (obchodní název 
PTX). Studie na zvířatech potvrdila inhibici růstu nádorů o 70 % u všech typů vláken 
použitých u léčených skupin v porovnání s kontrolními skupinami po 24 dnech růstu 
nádoru. Tyto implantáty tak mohou hrát zásadní roli v lokální chemoterapii nádorů 
mozku [138]. 
Při prevenci recidivy rakoviny prsu byla vyzkoušena PLA vlákna s docetaxelem, 
derivátem PTX. Při aplikaci těchto nosičů po resekci primárního nádoru došlo 
ke snížení lokální recidivy nádorů (16,7 %) u myší oproti kontrolní skupině, které byla 
subkutálně podána vlákna neobsahující léčivo (88,9 %). Vlákna také vykazovala 
vynikající biologickou kompatibilitu, jak ukázala minimální přítomnost zánětlivých 
buněk v oblasti obklopující vlákna [139].  
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8 Vliv přídavku polyethylenglykolu na kinetiku 
uvolňování léčiv 
Řada léčiv je hydrofobní povahy, proto je jejich uvolňování z polymerních 
nosičů do vodného prostředí velmi limitované. Jedním ze způsobů jak ovlivnit rychlost 
uvolňování léčiv je inkorporace PEG do polymerních nosičů a jejich následné 
uvolňování. PEG jsou biokompatibilní, amfifilní polymery s nízkou toxicitou. Díky 
svým vlastnostem usnadňují například transport léčiv na bázi proteinů z lipidových 
implantátů. Tato léčiva je nutné podávat parenterálně a navíc s velmi častou frekvencí, 
proto je velmi důležité co nejvíce optimalizovat vhodný systém pro jejich kontrolované 
podání. Ukázalo se, že přidání 5 až 20 % PEG do lipidových implantátů významně 
změnilo výslednou rychlost uvolňování proteinů. Přidáním PEG došlo k ovlivnění 
strmosti křivky uvolnění a zároveň k navýšení celkového množství uvolněného 
interferonu. U implantátů bez PEG došlo k uvolnění 31 % celkového množství proteinů 
po sedmi dnech. Naproti tomu u implantátů obsahujících 10 či 20 % PEG došlo 
k uvolnění celkového množství proteinů během 16 dní [140].  
Přidání nízkomolekulárních PEG do polymerních nosičů a jejich vliv 
na uvolňování byl již také studován na různých typech formulace léčiv. Jedním z nich 
bylo uvolňování imunosupresiva sirolimu z dvouvrstvých biodegradabilních 
PLA/PLGA filmů. Uvolňování sirolimu bylo sledováno po dobu 40 dní a přidáním PEG 
do filmů došlo ke zrychlení profilu uvolňování léčiva. Během 16 dní bylo u filmů 
neobsahujících PEG uvolněno 10 % sirolimu, kdežto u filmů s PEG se uvolnilo 45 % 
celkového množství léčiva [141]. 
Vliv PEG byl také studován na uvolňování léčiva heparinu z PLA a PLGA 
filmů. Bylo zjištěno, že přídavkem PEG dochází k ovlivnění uvolňování heparinu 
v závislosti na typu polymeru. U kinetiky uvolňování z PLA filmů došlo přidáním PEG 
k potlačení počátečního rychlého uvolňování léčiva, které bylo pozorováno u filmů 
obsahujících pouze PLA. Po 56 dnech také došlo k uvolnění 90 % PTX, tedy o 10 % 
více než u filmů neobsahujících PEG. U PLGA filmů naproti tomu nebyl pozorován 
žádný vliv na uvolňování léčiva [142]. 
Dále byl sledován vliv přídavku PEG na uvolňování cytostatika PTX 
z PLGA/PEG filmů. Bylo zjištěno, že dochází k rychlému uvolňování PTX i PEG 
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z filmů. Přidání PEG do filmů zvýšilo uvolňování PTX během prvních 8 hodin, poté 
však došlo ke snížení uvolňování PTX v porovnání s filmy neobsahujícími PEG [143]. 
Dalším parametrem, ovlivňujícím vlastnosti nanovláken s inkorporovanými 
léčivy a profil jejich uvolňování do vnějšího vodného prostředí, je molekulová hmotnost 
přidaného amfifilního polymeru PEG. Vliv molekulové hmotnosti a přídavku PEG byl 
zkoumán na inkorporaci PTX do PLGA filmů a byl zjištěn významný vliv PEG 
na degradaci vláken a také na kinetiku uvolňování PTX z filmů. Z  výsledků vyplynulo, 
že u filmů obsahujících PEG o vyšší molekulové hmotnosti (10 kDa) dochází k zvýšení 
rychlosti uvolňování. Oproti tomu PEG s nízkou hmotností (0,4 kDa) byl méně účinný 
při modifikaci uvolňování léčiva. [144].  
V další studii sledující vliv molekulové hmotnosti a množství inkorporovaného 
PEG na uvolňování léčiv bylo zjištěno, že přidání nízkomolekulárního PEG (8 kDa) 
do PLGA filmů vedlo k variabilnosti uvolňování PTX v závislosti na množství 
přidaného PEG. Čím více bylo přidávaného PEG, tím rychleji a ve větším množství 
docházelo k uvolňování léčiva z filmů. Přidání 15 % PEG (8 kDa) vedlo k uvolnění 
26 % PTX po dobu 33 dní. Přídavkem 25 % PEG (8 kDa) došlo k rychlému uvolnění 
17 % PTX během jedné hodiny a během následujících 12 dní pak došlo k uvolnění 
téměř 76 % PTX. U 50 % přídavku PEG (8 kDa) došlo k rychlému uvolnění 80 % PTX 
během jednoho dne. Oproti tomu u PLGA filmů neobsahujících PEG došlo k uvolnění 
pouze 17 % celkového množství PTX po 33 dnech. 
Naopak přidání všech množství (15, 25 i 50 %) vysokomolekulárního PEG 
(35 kDa) vedlo k postupnému pomalému uvolňování PTX po dobu 33 dní, tj vedlo 
k nejvýznamnějšímu postupnému uvolňování PTX ze všech formulací. V případě 
vyššího množství PEG o velikosti 35 kDa také došlo k významnému uvolnění PTX 
během prvních dvou dnů, což bylo vysvětleno vyšší krystalinitou PEG (35 kDa), 
fázovou separací polymerní matrice a následným rychlým uvolňováním PEG s PTX 
do vodného prostředí [145]. Lze tedy shrnout, že byl pozorován významný vliv jak 
množství přidaného PEG, tak jeho molekulové hmotnosti na uvolňování léčiva. 
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9 HPLC a její využití pro detekci hydrofobních léčiv 
9.1 Vysokoúčinná kapalinová chromatografie 
Vysokoúčinná kapalinová chromatografie (HPLC) patří do skupiny 
chromatografických separačních metod, které jsou založeny na rozdílné distribuci 
dělených látek mezi dvě různé nemísitelné fáze, a to mobilní a stacionární fázi. 
Klíčem celé chromatografické separace je kolona, na které dochází k dělení látek. 
V současné době jsou kolony pro HPLC připravovány výhradně komerčně. Při výběru 
vhodné kolony je třeba zohlednit typ stacionární fáze a její zrnění neboli velikosti 
částic [146]. Pro analytické účely jsou v dnešní době nejčastěji používány kolony 
o vnitřním průměru 2,1 až 5 mm a délce 10 až 300 mm. Kolony jsou plněny náplněmi 
o velikosti částic od 1,8 do 10 µm. Použití částic chromatografického sorbentu menších 
než 2 µm přináší zvýšení účinnosti separace, ale také velký nárůst zpětného tlaku 
soustavy, a tím i vyšší nároky na instrumentaci; v tomto případě se již jedná o ultra-
vysokoúčinnou kapalinovou chromatografii (UHPLC). UHPLC je metoda dosahující 
lepší účinnosti, separaci píků a zkrácení doby analýzy, protože díky velikosti částic lze 
výrazně zkrátit i délku kolony. UHPLC systém musí splňovat požadavky jako je 
robustní čerpadlo a dávkovací systém, rychlé dávkovací cykly, přesné dávkování 
menších objemů, minimální mimokolonové objemy, vhodné stacionární fáze 
(mechanická stabilita při vysokých tlacích, částice menší než 2 µm), co nejmenší 
zpoždění gradientu a vysokou frekvenci sběru dat [147]. 
První volbou při vývoji HPLC metod bývá, díky své univerzálnosti, separace 
na reverzních fázích. Je využívána jak pro separaci malých molekul, tak 
pro komplikované směsi, jakými jsou biologické vzorky při studiu nových léčiv. 
Reverzní chromatografie využívá k separaci nepolární stacionární fáze. Nejčastěji se 
jedná o uhlíkaté řetězce navázané na povrchu nosiče (nejčastěji silikagelu). 
Nejběžnějšími jsou C18 nebo C8 uhlíkaté řetězce, dále pak fenylové či fenyl-hexylové 
ligandy. Retence látek na reverzních fázích obecně vzrůstá s počtem a délkou 
alkylových řetězců, s větším počtem aromatických jader či přítomností objemných 
substituentů jako jsou halogeny [146]. 
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9.2 Detekční systémy 
Vlastnosti ideálního detekčního systému jsou: vysoká citlivost a předvídatelná 
odezva, univerzálnost, specificita, linearita, spolehlivost, nedestruktivnost, signál 
nezávislý na složení mobilní fáze, změně teploty a průtoku, nulový příspěvek 
k mimokolonovému rozmývání elučních zón a v neposlední řadě kvalitativní informace 
pro detekované píky [148]. 
9.2.1 Spektrofotometrické detektory 
Spektrofotometrické detektory jsou založeny na principu absorpce záření v oblasti 
vlnových délek od 190 do 800 nm a patří mezi univerzální, nedestruktivní detektory 
s širokým lineárním dynamickým rozsahem. Podle konstrukčního uspořádání jsou 
spektrofotometrické detektory rozlišeny na detektory s fixní vlnovou délkou, 
s měnitelnou vlnovou délkou, s programovatelnou vlnovou délkou a na detektory 
s diodovým polem. Nejvíce používaným typem detektorů jsou detektory s diodovým 
polem. Tyto přístroje jsou schopny snímat celé spektrum v reálném čase bez přerušení 
chromatografické separace. Jsou velice užitečné, protože umožňují detekci látky 
při jakékoliv zvolené vlnové délce a porovnání snímaného spektra s knihovnou spekter. 
Umožňují také vypočítat čistotu píku zjištěním, zda v daném retenčním čase eluuje 
pouze jedna látka nebo dochází ke koeluci více látek proměřováním spekter po celou 
dobu eluce píku [146].  
9.2.2 Hmotnostní detektory 
Hmotnostní detektory poskytují nejenom chromatografický údaj, ale také 
spektrální údaje o identitě látek. Skládají se z iontového zdroje, hmotnostního 
analyzátoru, detektoru iontů a zdroje vakua. V iontovém zdroji dojde k zplynění 
mobilní fáze a k tvorbě iontů analytu z neutrálních molekul. Poté následuje urychlení 
a rozdělení iontů v hmotnostním analyzátoru na základě poměru mezi hmotností 
a nábojem iontu (m/z) a v posledním kroku dochází k detekci iontů a zesílení intenzity 
signálu v detektoru [149]. 
Volba ionizační techniky je dána těkavostí látky, její tepelnou stabilitou, 
molekulovou hmotností a polaritou. Nejpoužívanějšími technikami ve spojení s HPLC 
jsou ionizace za atmosférického tlaku a ionizace desorpcí laserem za účasti matrice 
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(MALDI). Mezi ionizace za atmosférického tlaku se řadí ionizace elektrosprejem (ESI), 
chemická ionizace a fotoionizace za atmosférického tlaku.  
ESI je měkká ionizační technika pracující za atmosférického tlaku. U měkkých 
ionizačních technik obecně dochází ke vzniku protonovaných molekul s hmotou 
[M+H]
+
 nebo deprotonovaných molekul o hmotě [M-H]-. Nedochází u nich k rozsáhlým 
fragmentacím analytu jako u tvrdých ionizačních technik. ESI společně s MALDI patří 
mezi nejšetrnější a nejčastěji používané techniky zejména pro analýzu velkých molekul, 
jako jsou proteiny nebo jiné biomolekuly.  
Hmotnostní analyzátor, umístěný mezi iontovým zdrojem a detektorem, má dvě 
funkce: rozdělení iontů podle jejich poměru m/z a jejich urychlení a fokusaci. 
Pro analýzu vysokomolekulárních látek jako jsou léčiva, jsou nejvíce vhodnými 
hmotnostními analyzátory analyzátor doby letu a kvadrupólové analyzátory. 
Kvadrupólový analyzátor je tvořen 4 paralelními tyčemi kruhového nebo 
hyperbolického průřezu, na které je vkládáno střídavé napětí. Napětí na tyčích je 
nastaveno tak, aby oscilace vstupujících iontů byla stabilní pouze pro ionty s určitým 
poměrem m/z a aby ostatní ionty byly zachyceny na tyčích kvadrupólu.  
Trojitý kvadrupól je tvořen třemi sériově zapojenými kvadrupóly. První a třetí 
kvadrupól slouží jako hmotnostní filtry a druhý kvadrupól slouží jako kolizní cela. První 
kvadrupól propustí pouze zvolenou hmotu m/z prekurzorového iontu. Tato hmota je 
vedena do kolizní cely, kde dochází na základě zvolené kolizní energie k její 
fragmentaci. Vzniklé produktové ionty jsou vedeny do třetího kvadrupólu, který opět 
selektuje pouze vybraný produktový iont o dané m/z. Principem trojitého kvadrupólu je 
tedy sledování specifického přechodu mezi prekursorovým a produktovým iontem 
daného analytu. Produktový iont je dále detekován detektorem iontů nejčastěji 
elektronásobičem či fotonásobičem. 
Prostřednictvím hmotnostního analyzátoru je možné získat různé typy 
hmotnostních záznamů vhodných k analýze různorodých aplikací: 
Základní sken (SCAN) - Systém pracuje v režimu jednoduchého kvadrupólu. 
Kvadrupól propustí na detektor všechny ionty a změří hmotnostní spektrum v celém 
studovaném rozsahu m/z. 
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Selektivní záznam jednoho nebo více iontů (SIM) - Režim jednoduchého kvadrupólu 
propustí na detektor pouze zvolenou hodnotu m/z a ukazuje závislost signálu vybraného 
iontu na čase. 
Sken prekurzorových iontů - Trojitý kvadrupól poskytuje spektrum všech 
prekurzorových iontů, ze kterých může vzniknout určitý fragment. Obecně se tento typ 
skenu používá pro identifikaci strukturně blízkých látek ve směsi. 
Sken produktových iontů - Systém pracuje v režimu trojitého kvadrupólu. Prvním 
kvadrupólem projde definovaná m/z, ta je rozštěpena v kolizní cele, vzniklé ionty 
projdou třetím kvadrupólem a jsou následně detekovány. Této typ skenu slouží 
k objasnění struktury analytu. 
Sken neutrálních ztrát - Při tomto režimu jsou monitorovány všechny prekurzorové 
ionty, které podléhají vybrané neutrální ztrátě, a také se užívá pro selektivní identifikaci 
strukturně velmi blízkých látek. 
Selektivní záznam více reakcí (MRM) - Režim trojitého kvadrupólu umožní sledování 
specifické fragmentační reakce vybraného iontu. Prvním kvadrupólem projde 
definovaná m/z prekurzorového iontu, ta je rozštěpena v kolizní cele, třetím 
kvadrupólem projde definovaná m/z produktového iontu a je následně detekována. 
Nejběžněji se tento typ skenu používá v kvantitativní analýze analytů přítomných 
ve složitých směsích [149, 150].  
9.3 Stanovení CsA  
Nejběžněji se CsA stanovuje prostřednictvím HPLC a imunoanalýzy. 
Nevýhodou imunologického stanovení je ale reakce monoklonálních protilátek s CsA 
metabolity, která může vést k falešně pozitivnímu zkreslení hladiny CsA v krvi. Toto 
zkreslení může vést ke zvýšení rizika pro pacienta v důsledku úzkého terapeutického 
indexu CsA [151, 152]. Proto je v současné době nejvíce používanou metodou 
pro detekci hladiny CsA HPLC [153-155] a nejnověji i UHPLC [156].  
Velmi často se k separaci používá reverzních stacionárních fází, výjimečně bývá 
použita polární stacionární fáze [157]. Nejběžnější reverzní stacionární fází používanou 
pro analýzu CsA je oktadecylová stacionární fáze [154-156, 158]. Dále byl CsA 
analyzován na oktylové [153], kyanové [159] a fenylové [160] stacionární fázi. 
Jako mobilní fáze jsou preferovány směsi acetonitril-voda [161], acetonitril-
methanol-voda [154], isopropanol-acetonitril-voda [162], acetonitril-fosfátový pufr 
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[155], ale i méně rozšířené kombinace jako tetrahydrofuran-kyselina fosforečná [163] 
či nepolární hexan-isopropanol [157]. 
Pro stanovení CsA se hojně využívá spektrofotometrická detekce 
při 205 nm [164], 210nm [155], 212 nm [157], 220 nm [163] nebo 227 nm [162]. 
V komplikovaných matricích, kde vyvstává problém nízké odezvy CsA, popřípadě 
koeluce CsA s jinými komponentami matrice, byla aplikována hmotnostní detekce [153, 
158, 161], například pro stanovení CsA v krvi [156], plasmě [165], moči [154] nebo 
vlasech [166]. 
Pro analýzu CsA v králičí krvi a plasmě byla použita oktadecylová stacionární 
fáze s mobilní fází methanol-voda s přídavkem mravenčí kyseliny v různých poměrech. 
Vzorky byly ionizovány elektrosprejem a CsA byl stanoven v SIM módu jako sodný 
adukt [M + Na]
+
 (m/z 1224,7). Dalšími nalezenými adukty byl jeho draselný adukt [M + 
K]
+
 (m/z 1240,7) a také byl detekován jeho protonovaný iont [M + H]+  (m/z 1202,7) 
[167]. 
Stejné kolony bylo použito i pro separaci CsA v lidské krvi ovšem mobilní fází 
byla směs methanol-octan amonný (2mM) s přídavkem mravenčí kyseliny. K analýze 
vzorku byla použita ionizace elektrosprejem v positivním módu a přechodem m/z 
1219,86 → m/z 1202,66 a m/z 1219,86 → m/z 1184,81 v MRM módu [156]. Ve stejné 
matrici byl separován CsA na oktylové koloně s mobilní fází methanol-octan amonný 
(50mM, pH 5,1). Vzorek byl také ionizován elektrosprejem a MRM přechod byl m/z 
1203,0 → m/z 425,4 [168]. 
CsA byl detekován i v opičí a krysí plasmě na oktadecylové stacionární fázi 
s mobilní fází tetrahydrofuran-octanový pufr (5mM). Pro detekci byl zvolen positivní 
ionizační mód a MRM přechod z amonného aduktu CsA [M + NH4]+ na jeho 
protonovaný iont [M + H]+ m/z 1220 → 1203 [165]. 
V moči byl CsA stanoven pomocí oktadecylové stacionární fáze s mobilní fází 
acetonitril-methanol-voda. Bylo použito ionizace elektrosprejem a detekce byla 
v positivním módu s MRM přechodem m/z 1225→ m/z 1122 [154]. 
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9.4 Stanovení PTX  
Stanovení PTX je nejčastěji prováděno pomocí HPLC s UV nebo hmotnostní 
detekcí. Nejběžněji se užívají různé typy kolon s oktadecylovou stacionární fází [169-
172] nebo oktylovou stacionární fází [173]. Separace probíhá zejména ve směsi 
acetonitril-voda v různém poměru [169, 170, 173], acetonitril-octanový pufr [174] pro 
hmotnostní detekci se nejvíce používá směs methanolu s mravenčí kyselinou [175], 
nebo směs acetonitrilu s mravenčí kyselinou [176]. UV detekce je prováděna nejčastěji 
při vlnové délce 227 nm [169, 170, 172, 174], pro sledování PTX v krevní plasmě je 
možné použít 230 nm [173] nebo pro sledování uvolňování PTX z nanovlákenných 
materiálů 270 nm [177]. PTX je možné stanovit v různých typech matrice, nejčastěji 
v krevní plasmě [178] nebo při uvolňování PTX z nanovlákenných materiálů lze 
stanovit ve fosfátovém pufru (PBS) [169]. 
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10 Komentáře k publikacím 
10.1  Nanovlákenné nosiče pro lokální aplikaci léčiv – 
inkorporace a uvolňování modelových molekul, vliv jejich 
molekulové hmotnosti a druhu polymeru (Publikace 1) 
Hřib, J.; Širc, J.; Hobzová, R.; Hampejsová, Z.; Bosáková, Z.; Munzarová, M.; 
Michálek, J.: Nanofibers for drug delivery – incorporation and release of model 
molecules, influence of molecular weight and polymer structure. Belstein Journal of 
Nanotechnology, 6, 1939–1945 (2015). 
Řada imunosupresivních a cytostatických léčiv je hydrofobní povahy, proto je 
jejich uvolňování z polymerních matric do vodného prostředí velmi limitované. Bylo 
zjištěno, že přidání amfifilního polymeru PEG do polymerační směsi by mohlo vést 
ke změně vlastností nanovláken s navázanými léčivy a ovlivnit tak profil uvolňování 
hydrofobních léčiv do vnějšího vodného prostředí [140]. V rámci systematického 
vývoje bylo tedy nutné nejprve popsat faktory ovlivňující uvolňování PEG z různých 
matric. Proto byl studován vliv inkorporace PEG o různé molekulové hmotnosti 
na kinetiku jeho uvolňování a získané výsledky byly publikovány v časopise Belstein 
Journal of Nanotechnology, roku 2015 (Publikace 1). 
Pro hodnocení vlivu velikosti molekul PEG na rychlost uvolňování a celkového 
množství PEG uvolněného z nanovláken byla vytvořena vlákna z různých polymerů, 
a to z polykaprolaktonu (PCL), polyvinylalkoholu (PVA) a polylaktidu (PLA), do nichž 
byly inkorporovány molekuly PEG s různou molekulovou hmotností (2, 6, 10 
a 20 kDa). Vlákna byla připravena prostřednictví beztryskového elektrospinningu 
a proces zvláknění byl pro každý polymer optimalizován. 
Morfologie vláken byla charakterizována metodou SEM. Bylo zjištěno, že 
všechna připravená nanovlákna jsou homogenní a neobsahují žádné shluky, perličky 
nebo jiné morfologické útvary. Vliv přídavku PEG na morfologii vláken také nebyl 
pozorován. Dále byla charakterizována tloušťka vláken, jejich porozita a plocha 
povrchu (tabulka 1). 
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Nejvýraznější nárůst rychlosti uvolňování byl pozorován pro PEG 20 kDa, jehož 
uvolňování bylo přibližně o 30 % vyšší než pro PEG 10 kDa. Jedním z možných 
vysvětlení je, že delší řetězce PEG tvoří krystalické domény, které se rychleji uvolňují 
do okolního vodného prostředí. Kratší délka řetězců naopak tvoří amorfní struktury 
uvnitř nanovlákenných struktur, které se uvolňují pomaleji. U dlouhých řetězců 
krystalického PEG může také docházet k rychlejšímu uvolňování, protože jejich části 
zůstávají na povrchu nanovlákenného materiálu, jsou rychleji solvatovány a uvolněny 
do vodného prostředí. 
Přestože se profily uvolňování modelových PEG molekul z různých polymerů 
lišily, trend závislosti různých molekulových hmotností byl u všech typů vláken stejný. 
Nejrychleji se uvolňovaly PEG s nejvyšší molekulovou hmotností (obr. 8B).  
Rozdílné množství uvolněných PEG z různých typů vláken může být způsobeno 
jak odlišným chemickým složením vláken, tak jejich rozdílnou morfologií. 
Z chemického hlediska může docházet k interakci mezi PVA a molekulami vody během 
uvolňování. Molekulová struktura PVA obsahuje hydroxylové skupiny, které mohou 
interagovat s molekulami vody na úkor interakce s PEG, které se tak následně mohou 
uvolňovat rychleji. Nižší polarita PLC a PLA a tedy i slabší interakce s molekulami 
vody tak mohou vést k nižšímu uvolňování PEG z obou druhů nanovláken v porovnání 
s PVA nanovlákny. Dalším parametrem ovlivňujícím rychlost uvolňování PEG může 
být průměr nanovláken a jejich specifický povrch. Vyšší specifický povrch poskytuje 
větší plochu pro interakci PEG s vodným prostředím. Naopak větší průměr vláken 
prodlužuje dobu uvolňování, protože molekuly ze středu vlákna musí dále difundovat 
na jeho povrch. PVA vlákna měla nejmenší průměr a největší specifický povrch, proto 
u nich mohlo docházet k rychlejšímu uvolňování PEG proti vláknům z PCL nebo PLA 
(tabulka 1). 
Získané výsledky potvrdily úspěšnou přípravu srovnatelných nanovlákenných 
materiálů s inkorporovanými molekulami PEG. Bylo prokázáno, že kombinace 
odlišných polymerů a PEG o různých molekulových hmotnostech vede k odlišné 
kinetice uvolňování PEG. Přidání PEG s určitou molekulovou hmotností do struktury 
vláken společně s hydrofobním léčivem (CsA či PTX) tak může ovlivnit uvolňování 
těchto léčiv do vodných médií, ve kterých je rozpustnost těchto léčiv velmi nízká. 
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10.2 CsA/PLA/PEG nanovlákna s inkorporovaným léčivem 
sloužící k lokální imunosupresi (Publikace 2) 
Širc, J.; Hampejsová, Z.; Trnovská, J.; Kozlík, P.; Hřib, J.; Hobzová R.; Zajícová, A.; 
Holáň, V.; Bosáková, Z.: Cyclosporine A Loaded Electrospun Poly(D,L-Lactic Acid)/ 
Poly(Ethylene Glycol) Nanofibers: Drug Carriers Utilizable in Local 
Immunosuppression. Pharmaceutical Research, 34, 7, 1391-1401, (2017). 
Cyklosporin A (CsA) je imunosupresivní léčivo, velmi často užívané 
při transplantacích orgánů. Dalším potenciálním užitím CsA je jeho aplikace při léčbě 
poškození rohovky, kdy CsA zabraňuje procesu neovaskularizace [98]. CsA má velké 
množství závažných vedlejších účinků jako je poškození ledvin, jater, zvýšení tlaku 
či maligní onemocnění. Všechny výše zmíněné účinky jsou závislé na jeho celkové 
podané dávce. Léčba pacientů po transplantacích orgánů vyžaduje velmi vysoké dávky 
léčiva a dlouhou dobu podávání, proto se u pacientů projevují negativní vedlejší 
účinky [113]. Lokální aplikace CsA ve formě nanovláken má velký potenciál snížit 
množství léčiva podané pacientovi, a tedy i zmírnit jeho nežádoucí účinky. 
CsA je hydrofobní léčivo s velmi nízkou rozpustností ve vodném prostředí, proto 
byl testován vliv amfifilních molekul PEG o různých molekulových hmotnostech 
na kinetiku jeho uvolňování. Výsledky kinetiky uvolňování CsA z PLA nanovláken 
a vliv inkorporace PEG na kinetiku uvolňování byly publikovány v časopise 
Pharmaceutical Research, roku 2017 (Publikace 2). 
PLA nanovlákna, obsahující hydrofobní léčivo CsA a amfifilní molekuly PEG 
o různé molekulové hmotnosti (6, 20, 35 kDa), byla připravena metodou beztryskového 
elektrospinningu. Charakterizace vláken byla provedena prostřednictvím skenovacího 
elektronového mikroskopu a bylo zjištěno, že připravená vlákna jsou homogenní 
a neobsahují žádné artefakty či shluky (obr. 9). Průměr vláken byl od 165 do 300 nm. 
Úspěšná inkorporace PEG a CsA byla potvrzena prostřednictvím infračervené 
spektroskopie s Fourierovou transformací. K další charakterizaci materiálu patřilo 
ověření celkového množství CsA ve vláknech prostřednictvím HPLC s tandemovou 
hmotnostní detekcí. Bylo potvrzeno, že koncentrace CsA ve vláknech odpovídá 
množství CsA přítomnému v iniciační směsi. 


 52 
 
Z vypočtených rychlostí uvolňování (tabulka 3) je jasně patrný trend uvolňování. 
Z nanovláken obsahujících PEG bylo uvolněno několikanásobně více léčiva během 
prvních 24hodin než u nanovláken bez PEG. Také je patrné, že se snižující se 
molekulovou hmotností PEG vzrůstá množství uvolněného CsA.  
Tabulka 3: Porovnání kinetiky uvolňování CsA z nanovlákenných materiálů 
obsahujících 10 hmot. % CsA a 15 hmot. % PEG o různé molekulové hmotnosti 
doba 
uvolnění 
t [h] 
rychlost uvolnění CsA 
v [ng/h.cm
2
]
a 
bez PEG PEG 6 kDa PEG 20 kDa PEG 35 kDa 
0-0,5 58 469 226 190 
0,5-1 39 334 207 107 
1-2 32 222 172 132 
2-3,5 21 177 86 127 
3,5-6,5 15 83 52 47 
6,5-10 9 72 59 54 
10-24 3 22 20 19 
24-72 0 4 3 2 
72-144 1 3 4 3 
Dále byla určena celková množství uvolněného CsA a množství CsA 
uvolněného v jednotlivých krocích (obr. 11). Kinetické profily prokázaly, že množství 
uvolněného hydrofobního léčiva je ovlivněno přítomností amfifilního polymeru PEG. 
Z výsledků je patrné, že se snižující se molekulovou hmotností PEG roste množství 
uvolněného léčiva. Dále bylo zjištěno, že přidáním PEG do nanovlákenné směsi dochází 
k několikanásobnému nárůstu množství uvolněného léčiva v porovnání s nanovlákny 
obsahujícími pouze hydrofobní léčivo.  
Výsledky biologických experimentů (obr. 12) byly ve shodě s výsledky 
naměřenými prostřednictvím HPLC. Nejvyšší uvolněné množství CsA tedy odpovídalo 
nejnižší schopnosti Con-A stimulovaných buněk sleziny produkovat interleukin-2 (IL-
2) (obr.11B a 12A). Na obou grafech byl patrný jasný rozdíl v uvolňování CsA mezi 
nanovlákny obsahujícími PEG a těmi, které jej neobsahovaly. Nanovlákna obsahující 
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Lze tedy shrnout, že byla studována kinetika uvolňování na čtyřech typech PLA 
nanovlákenných materiálů. Byla vyvinuta, optimalizována a validována nová HPLC-
MS/MS metoda vhodná pro detekci a kvantifikaci CsA v prostředí PBS. Z výsledků 
kinetiky uvolňování vyplynulo, že přidáním PEG do struktury nanovláken dochází 
k významnému ovlivnění uvolňování hydrofobního léčiva do vodného prostředí. 
Přidáním PEG do nanovlákenné směsi totiž dochází k několikanásobnému nárůstu 
množství uvolněného léčiva v porovnání s nanovlákny obsahujícími pouze hydrofobní 
léčivo. Dále bylo pozorováno, že se snižující se molekulovou hmotností PEG vzrůstá 
množství uvolněného CsA. Bylo tedy potvrzeno, že přidáním PEG dochází k navýšení 
uvolňování hydrofobního léčiva do vodného prostředí a že připravená vlákna obsahující 
CsA a PEG by bylo možné použít jako účinné nosiče pro buněčné terapie, pro potlačení 
lokální zánětlivé reakce nebo odpovědi imunitního systému po transplantacích. 
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10.3  PLA/PEG vlákenné materiály jako nosiče uvolňující PTX, 
příprava a charakterizace vláken, uvolňování léčiva in vitro 
a jeho antiangiogenní aktivita (Publikace 3) 
Hobzová, R.; Hampejsová Z.; Plch, J.; Hraběta, J.; Venclíková, K.; Jedelská J.; 
Bakowsky, U.; Bosáková, Z.; Lhotka, M.; Steinhart, M.; Kovářová J.; Michálek, J.; 
Širc, J.: Poly(D,L-lactide)/poly(ethyleneglycol) fibrous mats as paclitaxel-eluting 
carriers: Preparation and charakterization of fibers, in vitro drug release and 
antiangiogenic activity, v recenzním řízení časopisu Materials Science and Engineering 
C (2018). 
PTX stejně jako CsA patří mezi hydrofobní léčiva s velmi vážnými vedlejšími 
účinky. Lokální aplikace protinádorových léčiv může výrazně prodloužit dobu 
přítomnosti léčiva a jeho koncentraci v cílové tkáni, a tím snížit závažné vedlejší účinky 
ve srovnání se systémovým podáním léčiv. Vzhledem k intenzivnímu metabolismu 
v nádorové tkáni má tato tkáň specifické krevní řečiště. Mezi mechanismy účinku PTX 
jakožto protinádorového léčiva patří také jeho antiangiogenní účinky, které způsobují 
blokaci růstu krevního řečiště. Kontrola nádorové angiogenese se tak stala důležitým 
úkolem v boji proti rakovině.  
Příprava a charakterizace vláken, výsledky kinetiky uvolňování PTX z PLA 
vláken, vliv inkorporace PEG na kinetiku uvolňování a studium antiangiogenní aktivity 
PTX byly přijaty v časopise Materials Science & Engineering C, roku 2018 
(Publikace 3). 
Pomocí beztryskového elektrospinningu byla připravena PLA vlákna obsahující 
10 hmot. % PTX a 15 hmot. % PEG o různých molekulových hmotnostech (6, 20 
a 35 kDa). Struktura a vlastnosti vláken byly sledovány několika metodami: SEM, 
měřením izotermické adsorpce/desorpce dusíku, diferenciální skenovací kalorimetrií a 
měřením rentgenové difrakce (tabulka 4). 
Dále byla vyvinuta, optimalizována a validována HPLC metoda s UV detekcí, 
sloužící ke stanovení celkového množství PTX ve vláknech a ke sledování uvolňování 
PTX z vláken do prostředí podobnému lidskému tělu. Jako prostředí vhodné 
k uvolňování léčiva byl použit PBS s 0,5 % detergentu Tween 80. 
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Tabulka 4: Přehled vlastností připravených PLA vláken 
typ vzorku 
PEG  PTX  specifický povrchd  objem pórůd 
teoretické/ 
stanovené a 
teoretické/ 
stanovené b  čerstvé vymyté čerstvé vymyté 
wt%  m
2
/g  mm
3
/g 
PLA - -  2,63 ± 0,09 3,14 ± 0,04  2,67 4,17 
PLA-PEG (6 kDa) 15/14,5 -  3,24 ± 0,11 3,37 ± 0,05  3,16 4,20 
PLA-PEG (20 kDa) 15/15,2 -  2,33 ± 0,05 4,05 ± 0,03  2,54 7,66 
PLA-PEG (35 kDa) 15/15,1 -  2,90 ± 0,05 5,27 ± 0,07  3,61 16,53 
PLA-PTX (10) -
 10/(9,96 ± 0,77)  3,13 ± 0,09 2,31 ± 0,02  4,48 2,80 
PLA-PTX (10)-PEG (6 kDa) 15/-
c
 10/(10,78 ± 0,90)  1,69 ± 0,07 2,91 ± 0,01  1,43 3,92 
PLA-PTX (10)-PEG (20 kDa) 15/-
c
 10/(9,20 ± 0,72)  2,01 ± 0,09 3,32 ± 0,04  1,87 4,68 
PLA-PTX (10)-PEG (35 kDa) 15/-
c
 10/(9,19 ± 0,09)  1,79 ± 0,08 4,70 ± 0,04  1,62 8,56 
a 1
H NMR spektra, 
b měření extrakce prostřednictvím HPLC-UV (n = 3),  
c neměřeno, d stanoveno pomocí BET měření, objem pórů o velikosti < 40 nm 
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Použitá HPLC metoda byla optimalizována za použití kolony s oktadecylovou 
stacionární fází a mobilní fáze voda/acetonitril (50/50 v/v) s průtokem 0,5 ml/min. 
Teplota kolony byla nastavena na 35 °C, teplota vzorků na 25 °C a objem nástřiku byl 
5 µl. Pro stanovení PTX byla použita vlnová délka 227 nm. Optimalizovaná metoda 
poskytla přijatelný retenční čas (4 minuty) a Gausovský tvar píku PTX. 
Kalibrační závislost byla lineární v koncentračním rozsahu od 100 ng/ml 
do 15 μg/ml (y = 0,02x - 0,44, R2 = 0,9999). Relativní standardní odchylky (n = 5) byly 
v rozmezí od 0,10 do 0,86 %. Hodnoty limitu detekce, respektive kvantifikace byly 
50 a 100 ng/ml. Správnost, přesnost a opakovatelnost měření byly stanoveny na třech 
koncentračních hladinách (100, 1000, 10 000 ng/ml) opakovaným stanovením vzorků 
ve stejný den (n = 5) a ve dvou po sobě následujících dnech (tabulka 5). 
Selektivita metody byla provedena porovnáním chromatogramů získaných vzorků 
extrakcí čistých PLA vláken (slepý vzorek) a PLA vláken obsahujících PTX a PEG 
(6 kDa). Získané údaje potvrdily, že vyvinutá metoda je selektivní, přesná, lineární 
a citlivá. 
Tabulka 5: Denní a mezidenní přesnost a správnost změřená pro PTX (n = 5) metodou 
HPLC-UV 
c (PTX) 
teoretická 
[ng/mL] 
denní 
naměřená 
[ng/mL] 
správnost 
[%] 
přesnost 
[%] 
mezidenní 
naměřená 
[ng/mL] 
správnost 
[%] 
přesnost 
[%] 
100 100,34 ± 0,58 100,34 0,73 99,98 ± 0,84 99,98 0,84 
1000 1001,3 ± 4,1 100,13 0,42 1001,5 ± 3,2 100,15 0,33 
10000 10110 ± 12 100,75 0,12 1093 ± 29 100,93 0,29 
Experimenty spojené s uvolňováním PTX do PBS s 0,5 % detergentu Tween 80 
při 37 °C byly provedeny na čtyřech typech vláken, a to na PLA vláknech obsahujících 
10 hmot. % PTX a těch, které obsahovaly 10 hmot. % PTX a 15 hmot. % PEG 
o různých molekulových hmotnostech (6, 20, 35 kDa). Režim postupné výměny pufru 
byl zvolen tak, aby lépe simuloval fyziologické podmínky. 
Uvolňovací profily PTX jsou zobrazeny na obrázku 13, celkové kumulované 
množství uvolněného PTX v čase je ukázáno na obrázku 13A a množství uvolněného 
PTX odpovídající danému časovému úseku je znázorněno na obrázku 13B.  
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na kuřecí chorioallantoické membráně (CAM). CAM je vysoce vaskularizovanou 
extraembryonální tkání ptačího embrya. V kuřecím embryu se tato tkáň tvoří mezi 4. 
a 5. dnem vývoje, kdy se vnější mezodermální vrstva spojí s mezodermální výstelkou 
chorionu a mezi těmito vrstvami dojde k vytvoření sítě cév. Centrální část CAM je pak 
vytvořena kolem 8. až 10. dne vývoje.  
Ke studiu antiangiogenních účinků PTX bylo použito pět typů vláken, a to PLA-
PEG (20 kDa) vlákna, PLA-PTX vlákna a PLA-PTX vlákna obsahující PEG (6, 20 
a 35 kDa). Jako slepých vzorků bylo použito PLA-PEG vláken, na nichž byla potvrzena 
dobrá biokompatibilita s tkání embrya a nebyly pozorovány žádné zánětlivé ani 
antiangiogenní účinky (obr. 14A). PLA-PTX vlákna prokázala slabou antiangiogenní 
aktivitu během prvního dne aplikace (obr. 14B), další den došlo k formování nové 
kapilární sítě, totéž bylo pozorováno i u vláken obsahujících PTX a PEG 6 kDa. 
 
Obr. 14 Antiangiogenní aktivita PLA materiálů na kuřecí CAM. PLA-PEG (20 kDa) znázorňují 
výbornou biokompatibilitu materiálnu s tkání (A). U PLA-PTX vláken je možné pozorovat 
na obr. EDD9 (B) slabou antiangiogenní aktivitu a na obrázcích (C) PLA-PTX-PEG (20 kDa) 
došlo dokonce k vymizení cévní sítě v oblasti působení vláken. Měřítko je 500 m, EDD znamená 
počet dní od aplikace vláken. 
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U vláken obsahujících PTX a PEG 20 kDa byla pozorována největší antiangiogenní 
aktivita, došlo dokonce k vymizení cévní sítě v oblasti působení vláken po dobu 5 dní 
(obr. 14C). Naproti tomu nízká antiangiogenní aktivita byla pozorována pro PEG 
35 kDa. 
CAM stanovení tedy potvrdilo dobrou biokompatibilitu s tkání. Přidání PEG 
do struktury vláken významně zvýšilo biologickou aktivitu vlákenného konstruktu 
uvolňujícího PTX. Zvláště pak vlákna obsahující PEG o molekulové hmotnosti 20 kDa 
vykazovala velmi dobré antiangiogenní účinky. Získané profily uvolňování také mohou 
být považovány za velmi slibné k lokální aplikaci protinádorových léčiv. 
Provedené experimenty stejně jako dosavadní lékařská praxe pro léčbu 
nádorových onemocnění ukázaly, že rychlé dodávání vysoké počáteční dávky léku 
může zabíjet nádorové buňky a následné pomalé uvolňování může být dostatečné 
k zabránění další regresi nádorového onemocnění. 
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10.4 PTX/PLA/PEG vlákna s dlouhodobou protinádorovou 
aktivitou jako potenciální nosič léku pro lokální 
chemoterapii (Publikace 4) 
Plch, J.; Venclíková, K.; Janoušková, O.; Hraběta, J.; Eckschlager, T.; Kopečková, K.; 
Hampejsová, Z.; Bosáková, Z.; Širc, J.; Hobzová R.: Paclitaxel-Loaded 
Polylactide/Polyethylene Glycol Fibers with Long-Term Antitumor Activity as a 
Potential Drug Carrier for Local Chemotherapy, Macromolecular Bioscience, 18, 6, 
(2018). 
Velkým problémem současné onkologie je recidiva pevných nádorů po jejich 
chirurgickém odstranění či radioterapii. Použití intenzivnější radioterapie nebo 
radikálnějšího chirurgického zákroku ale často není možné kvůli možným nežádoucím 
komplikacím. Řešením by mohly být nové systémy umožňující uvolňování léčiva přímo 
v místě účinku, které by mohly snížit závažné vedlejší účinky související se 
systémovým podáním léčiva, dále významně snížit terapeutickou dávku léčiva 
a v neposlední řadě prodloužit dobu přítomnosti látky v cílové oblasti.  
Stabilita PTX, kinetika uvolňování inkorporovaného PTX o obsahu 1 a 
10 hmot. % z PLA vláken a vliv inkorporace PEG na kinetiku uvolňování byly 
publikovány v časopise Macromolecular Bioscience, roku 2018 (Publikace 4).  
Stabilita PTX byla studována v různých typech média na koncentračních 
hladinách 100 ng/ml a 1 μg/ml (obr. 15). Jako médium byl použit PBS a PBS obsahující 
0,02; 0,1; 0,2 a 0,5 % detergentu Tweenu 80. Methanol sloužil jako referenční médium 
inhibující rozklad PTX v čase. Stabilita PTX byla studována vyvinutou HPLC metodou 
popsanou v kapitole 10.3. 
V samotném PBS došlo během 72 hodin k rozpadu více než 70 % PTX. Dále 
byla testována stabilita v roztoku PBS obsahujícím různé množství detergentu Tween 
80, který se běžně používá ke zvýšení rozpustnosti PTX ve vodném prostředí. 
V 2% roztoku Tweenu 80 dosáhne PTX své rozpustnosti v krevním séru [179]. Bylo 
zjištěno, že s přibývajícím množstvím Tweenu 80 vzrůstá stabilita PTX v roztoku 
u obou testovaných koncentrací PTX. Výrazný účinek byl pozorován zejména u nižší 
koncentrace PTX za použití 0,5% přídavku Tweenu 80, kdy byla stabilita PTX 
po 72 hodinách téměř 90 %. Lze tedy shrnout, že stabilita PTX je vysoce závislá 
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obsahujících pouze 1 hmot. % PTX byly dány pravděpodobně velmi nízkou 
stanovovanou koncentrací. 
Následně byla měřena kinetika uvolňování PTX z vlákenných materiálů 
v časových intervalech 0,5; 1; 2; 4; 8; 16; 24; 48 a 72 hodin v PBS s 0,5 % detergentu 
Tween 80 při 37 °C. Uvolňování bylo prováděno v módu postupné výměny, aby se co 
nejvíce podobalo uvolňování do prostředí živého organismu. Koncentrace PTX 
v určitém časovém úseku byly měřeny prostřednictvím HPLC-UV a následně byly 
vypočteny rychlosti uvolňování pro jednotlivé časové periody prostřednictvím rovnice 
(1, str. 44), obdobně jako pro CsA (Publikace 2).  
Tabulka 6: Porovnání rychlostí uvolňování PTX z PLA vláken obsahujících 
1 a 10 hmot. % PTX a 15 hmot. %PEG o různé molekulové hmotnosti 
doba 
uvolnění 
t [h] 
rychlost uvolnění 
v [ng/h.cm
2
]
a
 
PLA-PTX 
PLA-PTX-PEG 
(6 kDa) 
PLA-PTX-PEG 
(20 kDa) 
PLA-PTX-PEG 
(35 kDa) 
10% 
PTX 
1% 
PTX 
10% 
PTX 
1% 
PTX 
10% 
PTX 
1% 
PTX 
10% 
PTX 
1% 
PTX 
0-0,5 378 33 947 59 614 43 538 68 
0,5-1 18 2 136 5 96 4 119 5 
1-2 6 1 67 3 51 3 66 3 
2-4 5 0 35 1 30 1 38 1 
4-8 2 0 19 0 16 0 20 1 
8-16 1 0 9 0 8 0 10 0 
16-24 1 0 4 0 4 0 5 0 
24-36 0 0 3 0 3 0 4 0 
36-48 0 0 2 0 2 0 2 0 
48-72 0 0 1 0 1 0 1 0 
a
 rychlost uvolnění PTX vypočtené podle rovnice (1, str. 44) 
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Vypočtené rychlosti uvolňování PTX (tabulka 6) ukázaly, že z vláken 
obsahujících PEG se uvolňuje významně vyšší množství PTX a také že dochází 
k prodloužení doby uvolňování léčiva v porovnání s vlákny obsahujícími pouze PTX.  
Tento trend byl v souladu s uvolňováním CsA z PLA vláken obsahujících různé 
množství PEG (Publikace 2). Uvolňování probíhalo ve dvou fázích, počáteční rychlé 
několikahodinové uvolňování bylo následováno pomalým konstantním uvolňováním. 
Počáteční rychlé uvolňování lze vysvětlit difuzí léčiva z povrchu vláken do volného 
média. 
Při sledování vlivu molekulové hmotnosti PEG na kinetiku uvolňování je zřejmé, 
že k uvolnění nejvyššího množství PTX došlo u vláken obsahujících PEG o molekulové 
hmotnosti 6 kDa během první hodiny, zatím co u vláken s PEG o vyšších molekulových 
hmotnostech (20 a 35 kDa) byl PTX uvolňován po delší časovou periodu. Pozorované 
trendy byly výraznější u vzorků obsahujících 10 hmot. % PTX. 
Dále byla sledována in vitro cytotoxicita PTX na několika typech buněčných linií 
MCF-7, LNCAP, SH-SY5Y a UKF-NB-3. Bylo zjištěno, že nejvíce citlivou linií 
na přítomnost PTX byla linie UKF-NB-3, u níž byla jako u jediné prokázána aktivita 
PTX u vláken obsahujících 1 hmot. % PTX a jejich cytotoxicita. Na všech typech linií 
byla následně prokázána aktivita PTX (10 hmot. %) po dobu několika dní. Lze také říci, 
že přidáním PEG o různé molekulové hmotnosti lze ovlivnit profily uvolňování PTX 
z vláken specificky pro určité typy rakovinových buněk. 
Přestože byly in vitro experimenty provedeny za podmínek odlišných od reálného 
prostředí lidského těla, získané výsledky mohou být považovány za slibné pro navržení 
lokální léčby recidivujících nádorů, neboť rychlé dodání dostatečné počáteční dávky 
zabijí nádorové buňky a následné pomalé uvolňování může zabránit další recidivě 
nádoru.  
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10.5 Pilotní studie uvolňování hydrofobního léčiva PTX do  
2-hydroxyethylmethakrylátových hydrogelů  
10.5.1 Materiály 
PLA nanovlána obsahující 10 hmot. % PTX a 15 hmot. % PEG o molekulové 
hmotnosti 20 kDa byla připravena metodou beztryskového elektrospinningu 
a charakterizována metodami popsanými v publikacích, věnujících se uvolňování PTX 
(Publikace 3 a 4). 2-Hydroxyethylmethakrylát (HEMA, monomer), 
ethylenglykoldimethakrylát (EDMA, síťovací činidlo) a 2-hydroxy-2-
methylpropiofenon (Darocur, 1173, UV iniciátor), acetonitril, methanol 
(pro HPLC),  fosfátový pufr (PBS) a Tween 80 byly získány od firmy Sigma Aldrich 
(Praha, Česká Republika). 
10.5.2 Stanovení celkového množství PTX v terčících  
Pro potvrzení inkorporace PTX do vláken bylo nutné stanovit celkové množství 
PTX ve vlákenných materiálech. Celkové množství PTX bylo stanoveno zvážením pěti 
terčíků vláken a uvolněním PTX z těchto terčíků do 10 ml methanolu. Tento roztok byl 
10krát zředěn. Stanovené množství PTX v  roztoku bylo porovnáno s teoretickým 
množstvím PTX ve vlastních vláknech. Měření koncentrací PTX bylo provedeno 
optimalizovanou a validovanou HPLC-UV metodou popsanou v Publikaci 3. Měření 
bylo provedeno v tripletu. Výsledky jsou uvedeny v tabulce 7. Tímto stanovením bylo 
potvrzeno, že veškeré množství PTX vložené do polymerační směsi bylo úspěšně 
inkorporováno do vlákenné struktury a že vlákna obsahují definované množství PTX. 
Tabulka 7: Množství PTX v PLA vláknech  
typ vláken teoretické množství PTX 
(%) 
naměřené množství PTX 
(%) 
PLA-PTX 10  9,95 ± 0,51 
PLA-PTX-PEG (20kDa) 10 9,88 ± 0,49 
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10.5.3 Příprava hydrogelů a stanovení množství vody v rovnovážně 
zbotnaném stavu 
Hydrogely byly připraveny radikálovou polymerizací iniciovanou UV zářením. 
Polymerační směs byla připravena ze směsi HEMA/voda v poměru 60/40 (w/w), dále 
bylo do směsi přidáno 0,5 hmot. % síťovacího činidla EDMA a 0,5 hmot. % UV 
iniciátoru Darocur vzhledem k množství monomeru HEMA. Polymerizační směs byla 
5 minut probublána dusíkem z důvodu odstranění kyslíku inhibujícímu radikálovou 
polymerizaci a pomocí injekční stříkačky vpravena do připravených forem. Forma se 
sestávala z hliníkového rámečku s otvorem pro další komponenty. Do ní byla vložena 
postupně silikonová těsnění, skleněná destička umožňující průchod záření 
k polymerizační směsi, distanční vložka ze silikonu, která určovala tloušťku 
polymerizovaného vzorku, tenká polypropylenová podložka a tvrdý polypropylenový 
blok, který rámeček uzavíral. Rámeček se všemi komponentami byl následně zajištěn 
dvojicí hliníkových svorek. Schéma formy je zobrazeno na obr. 16. Forma byla plněna 
skrz otvor v distanční vložce a rámečku.  
 
Obr. 16 Schéma formy k přípravě hydrogelů. 
Vzorky byly polymerizovány 30 min pomocí UV lampy ReptiGlo 8.0 (60 W). 
Po polymerizaci byly vzorky vyjmuty z formy a ponořeny do destilované vody, 
za účelem vymytí nízkomolekulárních reziduí z polymerizace a dosažení rovnovážně 
zbotnaného stavu. Následně pak byly přebotnány po dobu jednoho týdne do PBS 
s 0,5 % detergentu Tween 80 pro zvýšení stability PTX v následujících uvolňovacích 
procesech. Poté byly rozměry gelů upraveny na 2,5 x 7 x 0,1 cm a opět ponechány jeden 
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den v roztoku PBS s detergentem Tween 80. Tyto hydrogelové proužky byly následně 
použity pro uvolňovací experimenty. Dále bylo z hydrogelů připraveno pět čtverců 
o rozměrech 2 x 2 cm, které byly zváženy a poté vysušeny do konstantní hmotnosti. 
Tento experiment sloužil ke stanovení množství vodné složky ve struktuře hydrogelu. 
Bylo zjištěno, že hydrogely v rovnovážném zbotnaném stavu obsahují 37,47 ± 0,27 % 
vody. 
10.5.4 Měření uvolňování PTX do hydrogelů  
Pro studium uvolňování PTX do hydrogelů byly použity dva typy vláken, které 
obsahovaly 10 hmot. % PTX a jeden ze vzorků dále obsahoval 15 hmot. % PEG 
s molekulovou hmotností 20 kDa. Z proužků gelu byla osušením odstraněna vodná fáze 
na jejich povrchu. Mezi dva proužky gelů bylo vždy naneseno pět terčíků vlákenného 
materiálu, které byly předem zváženy pro stanovení teoretického množství PTX 
v daných pěti terčících. Gely s terčíky byly umístěny ve vodní lázni v inkubátoru 
(Orbital Shaker-Incubator ES-20, Biosan, Riga, Lotyšsko) při teplotě 37 °C po dané 
časové úseky 0,5; 2; 4 a 8h. Hydrogely byly měněny v daných časových úsecích. 
Pro každý časový úsek byl experiment proveden v pěti replikacích. Postup pokusu je 
znázorněn na obr. 17. Vždy po uplynutí daných časových úseků byly terčíky z gelů 
umístěny do 10 ml methanolu a třepány po dobu 2 hodin pro kvantitativní převedení 
PTX do roztoku. Tyto roztoky byly 10krát zředěny a bylo z nich stanoveno zbytkové 
množství PTX v terčících prostřednictvím optimalizované a validované HPLC-UV 
metody (Publikace 3). Poté bylo vypočteno uvolněné množství PTX z terčíků. Všechna 
měření byla provedena pětkrát. Pro časový úsek 8 hodin bylo také změřeno kumulativní 
množství PTX uvolněné do jedné série hydrogelových proužků (tzn. bez výměny gelů). 
Po experimentech zaměřených na stanovení celkového množství PTX byla dále 
studována kinetika jeho uvolňování do hydrogelů na bázi methakrylátu (obr. 18A, 18B). 
Důvodem použití hydrogelů oproti vodným médiím, použitým v předchozích pracích, 
byla snaha přiblížit podmínky uvolňování léčiva z vlákenných nosičů reálnému 
prostředí organismu, především potlačit vliv konvekce kapalného média nalézajícího se 
v okolí vlákenných terčíků při třepání. Bylo zjištěno, že u vláken obsahujících pouze 
10 hmot. % PTX dochází k rychlému uvolnění PTX během první půl hodiny a poté 
k mírnému uvolňování malého množství PTX. Oproti tomu u vláken obsahující PEG 
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Přítomnost PEG tedy výrazně zvýšila množství PTX uvolněného z PLA vláken. 
Obdobný trend byl pozorován i při sledování kinetiky uvolňování PTX do PBS 
(Publikace 3, 4).  
Počáteční rychlé uvolňování je pravděpodobně způsobeno difuzí léčiva z  povrchu 
vláken do kapalného média vyplňujícího mezivlákenné prostory a dále do struktury 
hydrogelu. U vláken s inkorporovanými amfifilními molekulami PEG je patrné zvýšené 
uvolňování léčiva. 
Při srovnání postupného módu uvolňování (obr. 18A) s kumulativním módem PTX 
(obr. 18B) je jasně patrný významný vliv postupné výměny okolního prostředí 
na uvolňování PTX, kdy je dosaženo mnohem vyššího uvolnění léčiva. Důvodem je 
postupná výměna nových gelů, a tedy přístup nenasyceného gelu k léčivu. 
Dále byly provedeny experimenty porovnávající vliv prostředí, do kterého je 
uvolňován PTX z nanovláken (obr. 18C). Zde byl patrný rozdíl mezi uvolňováním 
do vodného média (PBS) a do struktury hydrogelu. Do struktury hydrogelu bylo 
uvolněno mnohem více léčiva než do roztoku PBS.  
Důvodem vyššího uvolňování hydrofobního PTX do methakrylátového gelu je 
pravděpodobně skutečnost, že gel obsahuje pouze 37 % vodné složky na rozdíl od čistě 
vodného fosfátového média. 
Závěrem lze shrnout, že z vláken obsahujících PEG se uvolňuje významně vyšší 
množství PTX a také že dochází k prodloužení doby uvolňování léčiva v porovnání 
s vlákny obsahujícími pouze PTX. Stejný trend byl pozorován i při uvolňování léčiva 
PTX do kapalného roztoku PBS (Publikace 3, 4) a také při sledování vlivu PEG 
na uvolňování imunosupresiva CsA do kapalného prostředí (Publikace 2). Také je jasně 
patrný rozdíl mezi uvolňováním hydrofobního léčiva do vodného prostředí 
a do prostředí hydrogelu obsahujícího 37 % vodné složky. Z výsledků vyplývá, že 
konvekce kapalného media nehraje tak důležitou roli jako interakce uvolňovaného 
léčiva s okolní matricí. Na celkově uvolněné množství hydrofobního léčiva má tedy vliv 
nejen modifikace vláken přítomností PEG, ale zejména typ prostředí, do kterého se 
léčivo uvolňuje. Vhodně zvolený systém tvořený správně zvoleným hydrogelem tak 
může dobře aproximovat reálné in vivo prostředí. 
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11 Závěr 
Byla připravena a testována polymerní nanovlákna s přídavkem amfifilních PEG 
metodou beztryskového elektrospinningu vhodná pro následnou inkorporaci 
hydrofobních léčiv. Z řady syntetických polymerů byl vybrán PLA, polymer 
s odpovídajícími vlastnostmi pro použití v lidském organismu, který byl spolu 
s hydrofobními léčivy CsA a PTX zvlákněn. Dále byl do zvlákňovací směsi přidán PEG 
o různé molekulové hmotnosti pro ovlivnění kinetiky uvolňování hydrofobních léčiv. 
Byly vypracovány, optimalizovány a validovány analytické HPLC metody 
s tandemovou hmotnostní detekcí nebo UV detekcí pro sledování kinetiky uvolňování 
léčiv do fosfátového pufru, fosfátového pufru s přídavkem detergentu a hydrogelů 
na bázi methakrylátu vybraných tak, aby částečně simulovaly reálné prostředí lidského 
organismu.  
Výsledky biologických experimentů a analytických pokusů ve shodě potvrdily, že 
interakce mezi hydrofobními léčivy (CsA, PTX) a PEG hraje významnou roli 
při uvolňování léčiv z nanovláken. Byl zjištěn jasný rozdíl v uvolňování léčiv z vláken 
bez PEG a s ním. Přidáním PEG do nanovláken došlo k signifikantnímu nárůstu 
uvolněného množství léčiv a prodloužení doby uvolňování v porovnání s nanovlákny 
neobsahujícími PEG. 
Byl také potvrzen vliv prostředí, do kterého bylo léčivo uvolňováno. Byl pozorován 
významný nárůst uvolněného léčiva do hydrogelů v porovnání s uvolňováním do 
vodných médií. 
Přestože byly in vitro experimenty uvolňování CsA a PTX provedeny 
za podmínek odlišných od reálného prostředí lidského těla, připravená nanovlákna 
obsahující CsA a PEG by bylo možné použít pro potlačení lokální zánětlivé reakce nebo 
odpovědi imunitního systému. Výsledky získané sledováním uvolňování PTX zase 
mohou být považovány za slibné pro navržení lokální léčby recidivujících nádorů, 
neboť rychlé dodání dostatečné počáteční dávky zabijí nádorové buňky a následné 
pomalé uvolňování může zabránit další proliferaci a migraci nádorových buněk. 
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Abstract
Nanofibers were prepared from polycaprolactone, polylactide and polyvinyl alcohol using NanospiderTM technology. Polyethylene
glycols with molecular weights of 2 000, 6 000, 10 000 and 20 000 g/mol, which can be used to moderate the release profile of
incorporated pharmacologically active compounds, served as model molecules. They were terminated by aromatic isocyanate and
incorporated into the nanofibers. The release of these molecules into an aqueous environment was investigated. The influences of
the molecular length and chemical composition of the nanofibers on the release rate and the amount of released polyethylene
glycols were evaluated. Longer molecules released faster, as evidenced by a significantly higher amount of released molecules after
72 hours. However, the influence of the chemical composition of nanofibers was even more distinct – the highest amount of poly-
ethylene glycol molecules released from polyvinyl alcohol nanofibers, the lowest amount from polylactide nanofibers.
Introduction
To date, numerous drug delivery systems have been developed,
such as hydrogels that carry drugs or highly sophisticated elec-
tronic microchips [1,2]. The required release rates of the thera-
peutic agents depend on the medicinal application; for example,
the optimal release time of hormones is in the range of months,
while peroral administration requires that the drug is released as
fast as possible [3]. Nano-shaped materials are advantageous for
the rapid release of the drugs due to their high surface area/
volume ratio.
Due to the internal architecture, nanofibers are well suited for
various medicinal applications, such as carriers for cell cultiva-
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Figure 1: Derivatization reaction scheme of PEG with phenyl isocyanate.
tion [4,5], tissue engineering scaffolds [6] or wound dressings
[7]. The incorporation of biologically or pharmacologically
active compounds into the nanofibers may be very useful for
these applications [8].
Although several methods of nanofiber preparation have been
invented [9], electrospinning technique can be considered as a
simple and versatile method for the production of continuous
polymeric nanofibrous mats formed of nano- to micro-sized
fibers [10-14]. Moreover, this fabrication enables to set-up
process parameters for facile control of nanofibrous mat prop-
erties such as surface area, fiber diameter, porosity, and
thickness [15].
In the recent years, much effort has been devoted to modifying
the electrospinning process, so coaxial, multi-jet, or side-by-
side techniques were developed [16,17]. However, these
techniques are of a little interest in terms of potential mass
production.
In contrast, NanospiderTM technology as an alternative ap-
proach based on a needle-free method represents the perspec-
tives for industry due to the high production capacity, stability
and easy maintenance [18,19]. This technology is relatively
universal and nanofibrous materials from a variety of polymers
can be obtained. Moreover, adjusting the process parameters
such as the concentration of polymer in solution, electric field
strength, tip-to-collector distance or temperature the materials
enables to control the final structure of the prepared materials
[6,20].
Generally, nanofibers that carry drugs follow several basic
designs – nanofibers with homogenous structures in which the
drug is dispersed throughout the polymer matrix, core–shell
nanofibers for which the matrix carrying the drug is covered by
pure polymer [21,22] and nanofibers with the pharmacologi-
cally active compounds immobilized on their surface [16,23].
Nowadays, also more sophisticated structures of nanofibrous
mats are described, such as multilayer constructs [16]. The two
basic fiber designs are the primary factors that affect the diffu-
sion mechanism and drug release. For homogenous nanofibers,
the rate of release decreases with time, because the drug must
travel progressively longer distances to diffuse to the fiber
periphery, which requires more time. Contrary, the core–shell
design provides the delivery system with the diffusion rate of
the therapeutic agent stable throughout the life. The structure of
the nanofibrous drug delivery system plays a key role in the
drug release process. The fiber diameter, specific surface area,
size and total volume of pores significantly influence the
convection and diffusion of the liquid in which the nanofibers
are immersed. Therefore, the drug release is also influenced.
The great advantage of nanofibrous materials is that their struc-
ture, i.e., their fiber diameter, density and thickness of the
nanofibrous layer, can be tailored to various requirements by
varying the process parameters [24].
In this work, we designed a nanofibrous carrier in which the
model molecule is dispersed throughout the polymer matrix.
For the purposes to evaluate the influence of molecular size on
the release rate and the total released amount in general, poly-
ethylene glycols with molecular weights of 2,000, 6,000, 10,000
and 20,000 g/mol were selected as model molecules. Polyeth-
ylene glycol (PEG) is a hydrophilic polyether commercially
available in various molecular weights with narrow distribution.
It is widely used in various medical applications, for example as
surfactant, solvent or tablet excipient. Apart from these applica-
tions the PEG has significant effect on the drug release. It has
been shown that addition of PEG molecules is an efficient way
to modify the release of hydrophobic paclitaxel from poly(lactic
acid-co-glycolic acid) matrix [25] or proteins from lipidic
implants [26]. In present work the PEGs were added to the solu-
tions of polymers and were incorporated in nanofibers made
from polycaprolactone (PCL), polylactide (PLA) and polyvinyl
alcohol (PVA) during electrospinning. The release behavior of
these molecules into the water environment was investigated
and the results are discussed in terms of molecular weight of
PEGs and chemical composition of nanofibers.
Results and Discussion
Prior to use, linear PEGs were terminated with phenyl
isocyanate to incorporate spectrophotometrically detectable
groups (Figure 1). The reaction products were confirmed by
NMR, elemental analysis, IR spectroscopy and melting point
measurements.
The needle-free electrospinning process was optimized for each
type of nanofiber with respect to the different physicochemical
properties of polymers. SEM images revealed that the textures
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with hydrophobic drugs (e.g., cyclosporine, paclitaxel) in which
it can overcome the complication with homogenous dispersion
of drug in the polymer matrix and mainly can facilitate the
release into aqueous media in which the solubility of such drugs
are very low.
Conclusion
The release kinetics of polyethylene glycol molecules of various
molecular weights from nanofibers prepared from polycaprolac-
tone, polylactide and polyvinyl alcohol were assessed. The
release rate and the total released amount positively correlated
with molecular weight of the incorporated molecules. This trend
was observed for all of the prepared nanofibrous carriers. The
strongest effect appeared for PVA fibers containing hydroxy
functional groups, i.e., 90% of PEG 20 model molecules
released within 72 h. These findings can be applied to develop
nanofibrous drug carriers for the local delivery of hydrophobic
pharmacologically active compounds, because the release of
auxiliary hydrophilic molecules can effectively control the drug
release kinetics.
Experimental
Reagents
PCL (Mw ≈ 80 kDa) and trifluoroacetic acid were obtained from
Sigma, St. Louis, MO, USA. PVA was provided by Nippon
Gohsei, Osaka, Japan. PLA (Mw ≈ 100 kDa) was kindly
provided as a sample from Natureworks, Blair, NE, USA. Phos-
phoric acid (85 wt % aqueous solution), N,N-dimethylform-
amide, tetrahydrofuran and dichloromethane were obtained
from Penta, Prague, Czech Republic. The deionized water was
produced by Milli-Q Millipore, Bedford, MA. Polypropylene
nonwoven spunbond material used as a substrate for all poly-
mers was purchased from ATEX, Milan, Italy. Polyethylene
glycols with molecular weights of 2,000, 6,000, 10,000 and
20,000 were supplied by RAPP Polymere GmbH, Tübingen,
Germany.
Synthesis of derivatized polyethylene glycols
Prior to the derivatization reaction, the PEGs were dried as
follows: the PEGs were dissolved in dry butyl acetate to obtain
10 wt % solutions, 4 Å molecular sieves were added and the
solutions were stirred at room temperature (RT) for 3 days. The
water content was determined using the Karl-Fischer method
and was reduced from ca. 6000 ppm (not dried) to ca. 400 ppm
(dried).
The derivatization reaction scheme is shown in Figure 1. Ten
grams of PEG was dissolved in 80 mL of dry dioxane, and a 5%
excess of the derivatization agent phenyl isocyanate was added.
Dibutyltin dilaurate (500 ppm) was used to increase the reac-
tion rate between phenyl isocyanate and the hydroxy groups and
to ensure the double derivatization of PEGs. The reaction solu-
tion was stirred for 7 h. The reaction yield was 89.5%.
Preparation of nanofibers
The nanofibers were prepared with the NanospiderTM tech-
nology [21,22]. The process parameters used for each polymer
were optimized in order to produce nanofiber samples of similar
structures and a thickness (weight per unit area) of 5 g/m2.
Model PEGs of various molecular weights were added to the
polymer mixtures at a concentration of 3 wt %. PCL was
dissolved in a 1:1 (w/w) mixture of tetrahydrofuran and N,N-
dimethylformamide at a concentration of 10 wt %. The electro-
spinning parameters were 6 rpm, 15 cm and 5.5 kV/cm. The
maximum temperature was 30 °C, and the maximum relative
humidity was 35%. PLA was dissolved in a 2:1 (w/w) mixture
of dichlormethane and trifluoroacetic acid at a concentration of
12 wt %. This mixture was held at 22 °C to maintain the
viscosity of this polymer (due to very fast solvent evaporation).
The electrospinning parameters were 4 rpm, 15 cm and
5.3 kV/cm. PVA was dissolved in water/phosphoric acid at a
concentration of 11 wt %. The electrospinning parameters were
2 rpm, 13 cm and 45–55 kV/cm. The relative humidity was
25–30%, and the temperature was 22 °C. The PVA layers were
crosslinked thermally in a drying oven at 145 °C for 15 min to
reach their proper stability [27,28].
Characterization of nanofibers
The structures of the prepared nanofibers were observed with a
scanning electron microscope TS 5130 VEGA, TESCAN,
Czech Republic. The samples were dried at 80 °C under
vacuum overnight and platinum sputtered. Similar preparation
procedure was used for the samples after immersion into the
water for 72 h. The mean fiber diameter was determined from
30 measurements on the SEM images at a magnification of
5000×. Mercury porosimetry measurements were made using an
Autopore IV 9500 porosimeter, Micromeritics, USA, and the
specific surface areas were calculated based on nitrogen absorp-
tion/desorption isotherms recorded on an ASAP 2020 apparatus
Micromeritics, USA.
In vitro polyethylene glycol release assay
Samples of nanofibers (0.3 g) were placed into glass vials filled
with 5 mL of distilled water. The samples were continuously
shaken at room temperature for 5 days. At specific time points,
0.5 mL of solution was withdrawn, and the same amount of
fresh water was added. The concentration of PEG was deter-
mined based on a calibration curve using a high performance
liquid chromatography apparatus Shimadzu Prominence 20,
USA with UV detection at a wavelength of 234 nm. The accu-
mulative weight and relative percentage of the released PEGs
were then calculated. This experiment was conducted for each
Beilstein J. Nanotechnol. 2015, 6, 1939–1945.
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of the above-mentioned nanofibers (PCL, PLA and PVA) and
PEGs of various molecular weights.
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ABSTRACT
Purpose The present study aims to prepare poly(D,L-lactic
acid) (PLA) nanofibers loaded by the immunosuppressant cy-
closporine A (CsA, 10 wt%). Amphiphilic poly(ethylene gly-
col)s (PEG) additives were used to modify the hydrophobic
drug release kinetics.
Methods Four types of CsA-loaded PLA nanofibrous carriers
varying in the presence and molecular weight (MW) of PEG
(6, 20 and 35 kDa) were prepared by needleless
electrospinning. The samples were extracted for 144 h in
phosphate buffer saline or tissue culture medium. A newly
developed and validated LC-MS/MS method was utilized
to quantify the amount of released CsA from the carriers.
In vitro cell experiments were used to evaluate biological
activity.
Results Nanofibers containing 15 wt% of PEG showed im-
proved drug release characteristics; significantly higher release
rates were achieved in initial part of experiment (24 h). The
highest released doses of CsA were obtained from the nanofi-
bers with PEG of the lowest MW (6 kDa). In vitro experiments
on ConA-stimulated spleen cells revealed the biological activ-
ity of the released CsA for the whole study period of 144 h and
nanofibers containing PEG with the lowest MW exhibited the
highest impact (inhibition).
Conclusions The addition of PEG of a particular MW
enables to control CsA release from PLA nanofibrous
carriers. The biological activity of CsA-loaded PLA
nanofibers with PEG persists even after 144 h of previ-
ous extraction. Prepared materials are promising for
l o ca l immunosuppre s s i on in va r i ou s med i ca l
applications.
KEY WORDS cyclosporine A . drug release kinetics .
LC-MS/MS . poly(D,L-lactic acid) nanofibers .
poly(ethylene glycol)
ABBREVIATIONS
ConA Concanavalin
CsA Cyclosporine A
HPLC High-performance liquid chromatography
IL-2 Interleukin-2
LC-MS/MS Liquid chromatography tandem mass
spectrometry
MW Molecular weight
PBS Phosphate buffer saline
PEG Poly(ethylene glycol)
PLA Poly(D,L-lactic acid)
PLGA Poly(lactide-co-glycolide)
SEM Scanning electron microscopy
INTRODUCTION
Cyclosporine A (CsA) is a widely-used immunosuppressive
drug prescribed particularly for patients undergoing organ
transplantation. However, systemic CsA therapy is con-
nected with serious side effects, such as renal dysfunction,
hypertension, malignancies or liver impairment. The effects
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are dose-dependent. Thus, transplant patients are highly
susceptible to the side effects, as their treatment requires
high doses that are administered for long time periods (1).
The local administration of CsA has the potential to reduce
the incidence of adverse reactions connected with its sys-
temic administration. CsA encapsulated in liposomes has
been studied by several authors (2–4) to enhance its thera-
peutic effect on ocular diseases, such as dry eye syndrome.
To control CsA release and enhance its oral bioavailability,
self-nanoemulsifying drug delivery systems based on osmot-
ic pump tablets have been proposed (3). Other studies have
been focused on the cellular toxicity, release kinetics and
tissue penetration in rats using CsA-loaded poly(lactide-co-
glycolide) (PLGA) nanoparticles (4,5).
CsA can be quantified by immunoassays and high-
performance liquid chromatography (HPLC). The main dis-
advantage of immunoassays is the cross-reaction of monoclo-
nal antibodies with CsA metabolites, which leads to positive
bias in CsA blood levels that may increase the risk for the
patient because of the narrow therapeutic index of CsA
(6,7). Therefore, HPLC is widely applied in the analyses of
CsA using UV (8–10) ormass spectrometric detection (11–13).
Recently liquid chromatography methods in combination
with tandemmass spectrometric detection (LC-MS/MS) have
been applied for the determination of CsA in human and
animal biological samples (14–16).
Nanofibers formed from natural and synthetic polymers
are perspective materials for use in various biological fields
(17). In medicine, nanofibers can be used for the facilitation
of wound healing (18,19), drug delivery systems (20–22) or
scaffolds for tissue engineering or cell-based therapy (23–26).
The application of nanofibers based on poly(D,L-lactic acid)
(PLA), poly(ε-caprolactone), polyurethane, or PLGA as drug
carriers for various antibiotics has been tested (27–29).
Polymeric materials are particularly useful because of their
biocompatibility and ability to adjust the degradation rate,
physical, and mechanical properties over a wide range by
varying the morphology and chemical composition of the
co(polymers).
PLA nanofibers were loaded with CsA to study their phar-
macological activity, release profile in culture medium and the
ability of these nanofibers to serve as scaffolds in cell-based
therapy (25). The release experiments proved that these nano-
fibers with CsA had pharmacological activity for at least 96 h,
with the highest amount released during the first 12 h.
However, the total amount of released CsA was relatively
low because of the hydrophobic character of the drug.
It has been shown that the properties of drug-loaded nano-
fibers and the release profile of hydrophobic drugs can be
modified by varying the composition of the polymer solution
during nanofiber preparation, particularly through the addi-
tion of the amphiphilic polymer poly(ethylene glycol) (PEG)
(30–32). The influence of PEG added to paclitaxel-loaded
PLGA thin films on the release kinetics of paclitaxel was ob-
served (31). The development of biocompatible nanofibers
serving as a scaffold and carrier of drugs with adjustable re-
lease kinetics controlled by additive molecules represents a
promising approach for local drug administration, especially
in the case of hydrophobic compounds.
The aim of this study was to assess the modification of the
release profile of the hydrophobic immunosuppressive drug
CsA from electrospun PLA nanofibers produced by needleless
electrospinning. First, a HPLC-MS/MS method suitable for
the quantitation of CsA in release medium was developed and
validated. Secondly, the extraction of CsA fromPLA nanofibers
was performed with nanofibers with and without PEG with
differentMWs, and the kinetics of CsA release was a) monitored
by HPLC-MS/MS method and b) detected by a bioassay.
MATERIALS AND METHODS
Materials
PLA was purchased from Nature Works, LLC (Minnetonka,
MN, USA). PEGs with MW 6 and 20 kDa were purchased
from Rapp Polymere GmbH (Tuebingen, Germany), and
35 kDa PEG was purchased from Sigma-Aldrich
(Darmstadt, Germany). CsA was purchased from TEVA
Czech Industries (Opava, Czech Republic). The chemical
structures of used components are shown in Fig. 1.
Chloroform, 1,2-dichloroethane and ethyl acetate were pur-
chased from PENTA (Prague, Czech Republic). Methanol
(LC-MS grade), ammonium acetate (p.a.), and phosphate
buffered saline (PBS) were purchased from Sigma-Aldrich
(Darmstad, Germany).
Preparation and Characterization of Nanofibers
The nanofibers were prepared by needleless electrospinning
(Nanovia Ltd., Litvinov, Czech Republic) using Nanospider™
technology (33) (see illustrative photo on Fig. 2). Polymer PLA
(7 wt%) was dissolved in chloroform (54 wt%), and then, two
other solvents, 1,2-dichloroethane (29 wt%) and ethyl acetate
(10 wt%), were added to this solution. The CsA and PEG
were added to the polymer solution at a concentration of
10 wt% and 15 wt%, respectively. Both, PEG and CsA were
soluble in polymer solution and homogeneous mixtures were
obtained before electrospinning. The electrospinning param-
eters were as follows: the distance between the electrode and
collector 22 cm, voltage 20–60 kV, relative humidity 25–30%
and temperature 20°C. The following five nanofibrous mate-
rials were prepared: blank PLA, CsA-loaded PLA, and three
CsA-loaded PLA with 15 wt% PEG of MWs 6, 20, and
35 kDa. The area weight of nanofibrous materials was ranging
from 8.5 to 11.5 g/m2. The morphology of the nanofibers was
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analyzed using scanning electron microscopy (SEM), micro-
scope TS 5130 VEGA (TESCAN, Brno, Czech Republic).
The samples were dried at laboratory temperature under vac-
uum overnight and platinum sputtered. The fiber diameters
were determined by measuring the diameter of at least 30
fibers from each SEM micrograph at a magnification of
1000x using software ImageJ. The fiber distribution was cal-
culated as frequency of the fiber diameters and expressed in
percentage.
The chemical structure of the nanofibers was analyzed by
FT-IR spectroscopy. FT-IR spectra were recorded on a
Perkin – Elmer Paragon 1000PC FT-IR spectrometer using
the reflective ATR (Attenuated total reflection) technique
Specac MKII Golden Gate Single Reflection ATR System
with a diamond crystal with the angle of incidence 45°. All
spectra were measured at wavenumber range 4400–450 cm−1
with resolution 4 cm−1 and with 32 scans. Software Spectrum
v2.00 was used for processing the spectra. The samples were
directly put on the diamond crystal and measured.
Loading Experiments
The CsA was added to the polymer solution in concentration
of 10 wt% (relat ive to the PLA polymer) before
electrospinning. To determine CsA amounts loaded to the
prepared nanofibrous materials the extraction experiments
using methanol (in which CsA is soluble) were done. CsA-
loaded nanofibers were immersed into methanol for 48 h.
The concentration of extracted CsA was quantified using
HPLC method. The HPLC conditions were similar to those
used for the determination of CsA release kinetics to PBS
solution which are described in detail below (with exception
of m/z 1202.9→ m/z 155.9 fragmentation used for methano-
lic extract of CsA). The concentration of CsA in nanofibrous
materials quantified by HPLC was calculated to be 10 wt%,
i.e. it is in agreement with the amount of CsA present in the
initial electrospun mixture.
Optimization and Validation of HPLC-MS/MS Method
The HPLC-MS/MS analyses were performed on an Agilent
6400 Series Triple Quadrupole LC/MS System (Agilent
Technologies, Waldbronn, Germany) containing a quaterna-
ry pump coupled with a Triple Quad 6460 tandem mass
spectrometer. For data acquisition, the Mass Hunter
Workstation software was used. The HPLC-MS/MS method
was optimized for the quantitation of CsA released into PBS
solution. An XSelect CSH Phenyl-Hexyl XP column (100 x
4.6 mm, particle size 2.5 μm) from Waters (Milford, MA,
USA) was used with the mobile phase containing methanol/
5mMammonium acetate (pH 4.5). The run consisted of a fast
gradient from 90–100%methanol over 0 to 2 min followed by
Fig. 2 Representative image of needleless electrospinning. Photo: Elmarco,
Ltd.
Fig. 1 The structures of
components used for the
preparation of nanofibrous
materials.
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100%methanol from 2 to 5.5 min with a flow rate of 0.7 ml/
min. The temperature of the column was kept at 45°C, the
samples were maintained at 20°C and the injection volume
was 5 μL.
The mass spectrometric detection was performed in select-
ed reaction monitoring mode using electrospray ionization in
positive mode. Nitrogen was used as the collision, nebulizing
and desolvating gas. The optimized values were performed
with a fragmentor voltage of 300 V, collision energy of
60 V, drying gas flow rate of 10 L/min, drying gas tempera-
ture of 350°C, and nebulizer gas flow rate of 50 psi. The
recorded fragmentation was m/z 1224.8 → m/z 1112.8.
The molecular ion was detected as a sodium adduct of CsA
[M + Na]+, which confirms the stability of CsA during its
incorporation into the nanofibers and the product ion was
detected as a molecular ion with loss of the side chain
MeBmt [MNa–C7H13O]
+. The optimized HPLC-MS/MS
system provided satisfactory ionization of CsA, acceptable re-
tention time (3.0 min) and favorable peak shape. Compared to
the C18 stationary phase, which has frequently been used for
the analysis of CsA (12,13) these conditions showed better
results.
The stock solution of CsA standard was prepared by dis-
solving 10 mg of CsA in 10 mL of methanol. Due to necessity
to measure calibration dependence of CsA in PBS and poor
solubility of CsA in polar solvents, the working solution at
concentration of 20 μg/mLwas prepared by diluting the stock
solution in the mixture of methanol and water (6/4, v/v). After
that it was possible to dilute working solution solely with PBS
to obtain calibration standards and standard solutions for as-
sessment of validation parameters.
The data obtained for the dependence of peak areas versus
concentrations showed linearity (y = 2.92x - 1.71,
R2 = 0.9998) in the whole measured calibration range from
10 ng/mL to 1 μg/mL. Relative standard deviations (n = 5)
varied from 0.41 to 5.71%. The limit of detection (determined
as three times ratio signal to noise) was 3 ng/mL, the limit of
quantitation (determined as ten times ratio signal to noise) was
10 ng/mL. The accuracy, precision and repeatability were
measured at three concentration levels (10, 100 and
1000 ng/mL). Intra-day and inter-day accuracy and precision
(each, n = 5) were determined by repeatedly assaying samples
on the same day and on two consecutive days, respectively.
The results are summarized in Table I. The data obtained
confirm that the method developed is selective, precise, linear,
sensitive, and hence stands validated. Selectivity of themethod
was conducted by comparing chromatograms of i) the blank
obtained by extraction of pure PLA nanofibers, ii) the blank
spiked with CsA and iii) the sample obtained by extraction of
PLA nanofibers containing CsA with addition of PEG
(35 kDa) and no substances in extract interfered with CsA.
Cyclosporine A Release Experiments in PBS
CsA release experiments were conducted in a tempered shak-
er, an Orbital Shaker-Incubator ES-20 (Biosan, Riga, Latvia)
at 37°C and 140 rpm. Five round targets (diameter 12.5 mm)
were cut from the CsA-loaded nanofibrous materials with
approximately 10 g/m2 area weight for each experiment.
All release experiments were performed in triplicate. Kinetic
studies of CsA release were conducted in a mode with contin-
uous exchange of a part of the solution as follows: five targets
were put in 10 mL of PBS. At the given time period, 4 mL of
the solution were removed for the analysis of CsA content, and
4 mL of fresh PBS were added into the extraction bottles. The
aliquots were collected at 0.5, 1, 2, 3.5, 6.5, 10, 24, 72 and
144 h after immersion. The kinetic studies of the CsA release
were performed for four different types of CsA-loaded PLA
nanofibers varying in presence and MW of the added PEGs.
Blank PLA nanofibers were used as a reference.
Cyclosporine A Release in Tissue Culture Medium
Samples of nanofibers (3 x 3 mm size, 10 g/m2 area
weight, 10 wt% CsA, with or without PEG) were soaked
in wells in a 24-well tissue culture plate (Corning, Inc.,
Corning, NY, USA) with 600 μL of RPMI 1640 medium
(Sigma, St. Louis, MO, USA) with antibiotics (100 U/mL
of penicillin and 100 μg/mL of streptomycin) at laboratory
temperature. The nanofibers were repeatedly transferred
after 0.5, 1, 2, 3.5, 6.5, 10, 24, 48, 72 and 144 h into new
wells containing fresh medium. The supernatants from the
individual wells after each transfer were harvested, stored
at −20°C and tested with a bioassay for the inhibition of
interleukin-2 (IL-2) production by Concanavalin (ConA)-
activated mouse spleen cells.
Table I Intra-day and Inter-day
Accuracy and Precision of
HPLC-MS/MS Determination of
CsA (n = 5)
c (CsA) Teoretical
[ng/mL]
Intra-day Measured
[ng/mL]
Accuracy
[%]
Precision
[%]
Inter-day Measured
[ng/mL]
Accuracy
[%]
Precision
[%]
10 10.58 ± 0.26 105.84 2.42 10.41 ± 0.67 104.13 6.42
100 102.96 ± 3.46 102.96 3.36 98.85 ± 7.27 98.85 7.35
1000 999.32 ± 52.06 99.93 5.21 1026.30 ± 55.84 102.63 5.44
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Inhibition of IL-2 Production by CsA Released
from Nanofibers
Single cell suspensions of spleen cells from BALB/c mice were
prepared in RPMI 1640 medium (Sigma) containing 10%
fetal calf serum (Sigma-Aldrich, Darmstadt, Germany), anti-
biotics (100 U/mL of penicillin and 100 μg/mL of streptomy-
cin), 10 mmol/L HEPES buffer and 5 x 10−5 mol/L 2-
mercaptoethanol. The cells (0.6 x 106/mL) were cultured in
a volume of 500 μL of complete RPMI 1640 medium in 48-
well tissue culture plates (Corning, NY), and they were left
unstimulated or stimulated with 1.0 μg/mL of ConA
(Sigma-Aldrich, Darmstadt, Germany). To determine phar-
macological activity of CsA released from the nanofibers, the
supernatants obtained after the extraction of the nanofibers
were added to the cell cultures at a final concentration of
25 vol%. The concentrations of IL-2 in the cell culture super-
natants after 24-h incubation were assessed by an enzyme-
linked immunosorbent assay (ELISA) using capture and de-
tection anti-cytokine antibodies purchased from PharMingen
(San Diego, CA, USA) following the instructions of the
manufacturer.
Determination of Immunosuppressive Properties
of CsA-LoadedNanofibers after their Extraction in PBS
or Culture Medium
Nanofibers containing 0 wt% CsA, 10 wt% CsA and 10 wt%
CsA with PEGs with a MW of 6, 20 or 35 kDa were extracted
in PBS or culture medium for 144 h as described above. The
samples of the extracted nanofiber material were transferred
into wells of spleen cells (0.6 x 106/mL) stimulated with ConA
(1.0 μg/mL). The concentrations of IL-2 in the cell culture
supernatants were assessed after a 24-h incubation period
using an ELISA.
Statistical Analysis
The results are expressed as the mean values ± SD.
Comparisons between two groups were analyzed by
Student’s t test, and multiple comparisons were analyzed by
an ANOVA. A value of p < 0.05 was considered statistically
significant.
RESULTS AND DISCUSSION
Characterization of CsA-Loaded and PEG-Containing
Nanofibers
Needleless electrospinning is a versatile method for the forma-
tion of fibers from tens of nanometers to tens of micrometers
in diameter and with thicknesses (area weight) ranging from 1
to 100 g per m2. In this study, PLA nanofibrous materials with
a mass per unit area of ca. 10 g/m2 were prepared.
Scannning Electron Microscopy Measurements
SEM measurements revealed that after the proper optimiza-
tion of the electrospinning process parameters, PLA
nanofibrous materials with reproducible morphologies were
obtained. SEM images representing pure PLA nanofibers did
not show any inhomogeneities or artifacts in the nanofibrous
structures (see Fig. 3a). Figure 3b-e show the structure of CsA-
loaded PLA nanofibers with or without the addition of PEG
with different MWs. No considerable differences in the mor-
phologies; i.e., no effect on nanofiber density, porosity or ar-
chitecture; were observed. The homogeneous incorporation
of the hydrophobic drug and auxiliary PEG molecules into
the PLA nanofibers was confirmed.
The determination of fiber diameters from SEM images
was processed within the distribution curves as shown in the
graphs below the corresponding SEM images (see Fig. 3a-e).
The overall range of fiber diameters was from 50 to 700 nm
with the average fiber diameter from 165 to 300 nm. Within
the connotation of nanotechnology, nanomaterials generally
refer to a dimension less than 100 nm. However, in scientific
literature dealing with fibers particularly for biomedical appli-
cations are fibers with diameters in the range of hundreds of
nanometers (up to 1000 nm) referred as nanofibers (34,35).
Quite narrow diameter distributions (from 100 to 300 nm, see
Fig. 3a-c) exhibited the pure PLA nanofibers as well as CsA-
loaded PLA and CsA-loaded PLA with PEG of the lowest
MW (6 kDa). The slightly broader diameter distribution was
found for nanofibers containing higher MW PEGs (20 and
35 kDa) (see Fig. 3d-e) which can be attributed to the changes
of electrospinning conditions, i.e. the addition of these higher
MW compounds may cause an increase of viscosity which is
crucial parameter influencing the electrospinning process and
final properties of nanofibers such as diameter.
FTIR Analysis
The successful incorporation of PEG, CsA, or both was
checked by FT-IR spectroscopy. A set of representative
FT-IR spectra are showed in Fig. 4. (The spectra for
nanofibers containing PEG of 20 or 35 kDa were almost
identical and therefore not shown). In all spectra the
characteristic bands at 1752 and 1184 cm−1 associated
with polyester PLA were observed. The presence of PEG
is demonstrated by appearance of two new bands at 960
and 840 cm−1. In the case of CsA-loaded nanofibers the
new band at 1640 cm−1 appeared corresponding to the
amide groups in CsA structure.
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Fig. 3 The SEM images and fiber diameter distributions of the prepared PLA nanofibers. (a) Blank PLA nanofibers (b) with incorporated CsA (10 wt%) and with
the addition of (c) PEG of 6 kDa (15 wt%), (d) PEG of 20 kDa (15 wt%) and (e) PEG of 35 kDa (15 wt%). Magnification of SEM images is 10,000x.
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The Kinetics of CsA Release in PBS Detected
by HPLC-MS/MS
Four nanofibrous materials were studied. Each contained
10 wt% CsA, and three of them contained 15 wt%
hydrophilic PEG with different MWs (6, 20 and 35 kDa).
The kinetic release profiles of CsA were evaluated and com-
pared. The continuous exchange mode was chosen to better
simulate physiological conditions. The release rates of CsA in
a particular time period were calculated according to Eq. (1):
v ¼
mn−mn−1
tn−tn−1
:
1
a
ð1Þ
where v is the release rate, mn is the amount of CsA (ng) in
an aliquot collected at tn (h), mn-1 is the amount of CsA (ng) in
an aliquot collected at tn-1 (h) reduced in regard to the ex-
changed part of the media and a is the square area of the
nanofibrous targets (cm2).
The calculated release rates of CsA are summarized in
Table II. The total cumulative amounts of released CsA in
time course are shown in Fig. 5a, and the amounts of released
CsA corresponding to the given time period are depicted in
Fig. 5b. The results indicate that nanofibers containing PEGs
significantly released higher amounts of CsA compared to the
nanofibers containing CsA only. Apparently, the amount of
CsA released increased, and the release profiles prolonged
with the decreasing MW of the added PEGs.
Fig. 4 The FT-IR spectra of pre-
pared nanofibers: blank PLA, PLA
containing PEG of 6 kDa, CsA-
loaded PLA, and CsA-loaded PLA
containing PEG of 6 kDa.
Table II Comparison of the CsA Release Rates from PLA Nanofibers
Containing 10 wt% CsA and 15 wt% PEGs of Various MWs
Time period
t [h]
Release rate
v [ng/h.cm2]a
no PEG PEG 6 kDa PEG 20 kDa PEG 35 kDa
0–0.5 58 469 226 190
0.5–1 39 334 207 107
1–2 32 222 172 132
2–3.5 21 177 86 127
3.5–6.5 15 83 52 47
6.5–10 9 72 59 54
10–24 3 22 20 19
24–72 0 4 3 2
72–144 1 3 4 3
a Release rate calculated according to Eq. (1)
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In our previous work, we examined the release of PEGs
withMWs of 2, 6, 10 and 20 kDa fromPLA, polycaprolactone
and polyvinyl alcohol fibers. With all the tested nanofibers, we
observed higher release rates of PEGs with higher MW (36).
This trend agrees with the results of a study by Huang et al.
(32), who tested the effect of PEG of 0.4 and 10 kDa on the
release of hydrophobic paclitaxel from PLGA films. Their
experiments showed a higher release rate of the hydrophobic
drug from nanofibers containing PEG of higher MW
(10 kDa). PEG of low MW, such as 0.4 kDa, were found to
be less effective in drug release modification. Steele et al.
incorporated PEGs of 8 and 35 kDa into PLGA films at var-
ious contents to moderate paclitaxel release (31). Their exper-
iments with the same percentage of added PEGs (15 wt%) as
in our study showed a constant hydrophobic drug release for
30 days. In the case of PEG of 35 kDa, there was an observed
burst release within the first 2 days approximately, which was
explained by the higher crystallinity of PEG of 35 kDa, the
phase separation of the polymer matrix and the subsequent
fast release of PEG with paclitaxel into the aqueous media.
However, in our system, this effect was not observed. We
suppose that it can be caused by different preparation
Fig. 6 The kinetics of the CsA release from nanofibers detected by a bioassay. CsA-free and CsA-loaded nanofibers with or without PEGswere soaked in (a) PBS
or (b) culture medium for the indicated time intervals. The samples with extracted CsAwere harvested and tested for their ability to inhibit IL-2 production by Con
A-stimulated spleen cells.
Fig. 5 The release profiles of CsA into PBS. (a) The total amounts and (b) the individual amounts of CsA released from PLA nanofibers containing 10 wt% CsA
and 15 wt% PEGs of various MWs determined by HPLC-MS/MS. Error bars were calculated using the standard deviations (n = 3).
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procedure, resulting in different polymer matrix morphology,
i.e. polymer films versus nanofibers. PLA fibrous materials with
relatively high surface areas are created by electrospinning,
and faster solvent evaporation leads to lower crystalline for-
mations. The other electrospinning parameters, such as tem-
perature or the distance of electrodes, influence solvent evap-
oration and final polymer matrix behavior. Apparently, also
interaction of additive molecules (PEG) with the releasing hy-
drophobic drug also plays an important role. With the similar
weight concentration of PEGs in electrospun mixture, larger
amount of molecules of PEG 6 kDa may lead to better solva-
tion of hydrophobic drug molecules. This effect can increase
and prolong the drug release.
The Kinetics of CsA Release in PBS and Culture
Medium Detected by a Bioassay
To study the kinetics of CsA release from CsA-loaded nano-
fibers with or without PEG, samples of the nanofiber materials
were soaked at laboratory temperature in PBS or RPMI 1640
medium, and at the indicated time intervals, the nanofibers
were transferred into the same volume of fresh medium. The
presence of pharmacologically active CsA released from the
nanofibers was assessed using its ability to inhibit IL-2 produc-
tion by ConA-activated spleen cells. As demonstrated in
Fig. 6, a significant amount of CsA was detected in the media
from nanofibers without PEG, which were harvested only at
the very beginning of the extraction. However, in nanofibers
containing PEGs, a biologically significant amount of CsA was
released within 0.5 h, and the profound release continued for
the whole observation period (144 h). These biological data
agree with the results determined by HPLC-MS/MS. Thus,
the higher released amount of CsA corresponds to a lower
ability of IL-2 production by ConA-stimulated spleen cells
(Fig. 5b versus Fig. 6a).
To demonstrate the ability of PEG-containing nanofibers
to release the drug, even after a 6-day extraction in PBS or in
culture medium (with a regular exchange of the solution), the
samples of CsA-free nanofibers and nanofibers with 10 wt%
CsA or with 10 wt% CsA and PEGs of different MWs were
extracted for 144 h and then added to the cultures of ConA-
stimulated spleen cells. The production of IL-2 was deter-
mined by an ELISA. As shown in Fig. 7, CsA-free samples
or CsA-loaded nanofibers without PEGs had not a consider-
able effect on IL-2 production, while the samples of nanofibers
containing CsA and PEGs significantly inhibited the produc-
tion of IL-2. It was confirmed by the values with asterisks
which are significantly different (*P˂ 0.001) from the control
represented by ConA-stimulated spleen cells. In accordance
with the results above, the highest inhibition of IL-2 produc-
tion (corresponding to the highest CsA release) was detected in
samples containing PEG with the lowest MW (6 kDa). These
results clearly demonstrate that nanofibers extracted for 144 h
still retain, and continue to release a sufficient amount of CsA
to inhibit production of IL-2 by ConA-activated T cells. It is
important that CsA-loaded nanofibers containing PEG with
the lowest MW, which have the highest release of CsA at the
beginning of extraction, preserve the highest release also after
the prolonged (144 h) incubation period.
It has been demonstrated that concentrations of the drug as
low as 50–200 ng/g of tissue are sufficient to suppress T-cell
reactivity and inflammation (37). We have recently shown that
the amount of CsA released from CsA-loaded nanofibers
without PEG, applying onto damage ocular surface, is suffi-
cient to suppress a rapid inflammatory reaction developing
shortly after tissue damage (38). A rapid CsA release can be
beneficial to attenuate rapidly developing immune response
after allogeneic transplantation as it was demonstrated in
mouse model. Covering skin allografts with nanofibers con-
taining CsA attenuates a local rejection reaction and modifies
mechanisms of transplantation reaction (39). Thus, the advan-
tages of described CsA-loaded nanofibers containing PEG
additives can be seen in the enhanced drug release efficacy
and the kinetic of drug release might be useful for suppression
of rapid inflammatory or transplantation reaction.
CONCLUSIONS
The release kinetics of cyclosporine A (CsA) were studied with
four different types of CsA-loaded poly(D,L-lactide) (PLA)
nanofibers. A newly developed HPLC-MS/MS method was
proven to be simple, sensitive, reproducible, and suitable for
the detection and quantitation of CsA in PBS release solution.
The results showed that the release of drug from CsA-loaded
Fig. 7 The persistence of a significant drug release from PEG-containing
nanofibers after the extraction of nanofibers (containing 0 wt% CsA,
10 wt% CsA or 10 wt% CsA and PEG of 6 kDa, 20 kDa or 35 kDa) in
PBS or culture medium. Each bar represents the mean ± SD from 3 exper-
iments. The values with an asterisk represent the significant inhibition of IL-2
production (*P < 0.001).
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nanofibers containing PEG was significantly higher in com-
parison with the PEG-free nanofibers. Particularly, the addi-
tion of PEG with the lowest MW (6 kDa) yielded promising
results, significantly increased amounts of CsA and prolonged
the release of CsA. It was found that the interaction of CsA
with PEG plays an important role for moderating drug re-
lease. In vitro experiments on ConA-stimulated spleen cells
revealed the biological activity of the PLA nanofibers with
incorporated CsA, even after 144 h of previous extraction.
To the best of our knowledge, there are no studies
concerning nanofibrous carriers of hydrophobic CsA using
PEG molecules to moderate drug release. Our findings sug-
gest possibilities for the application of CsA-loaded and PEG-
containing nanofibers as an effective scaffold for cell-based
therapies using allogeneic cells and are a promising tool for
the local suppression of inflammatory reaction or immune
response after transplantation.
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Abstract 
Poly(D,L-lactide)/polyethylene glycol (PLA/PEG) micro/nanofibers loaded with paclitaxel (PTX, 10 
wt%) were prepared by needless electrospinning technology, which allows large scale production for 
real medicinal practice. Fiber structure and properties were investigated by several methods: 
scanning electron microscopy, nitrogen adsorption/desorption isotherm measurements, differential 
scanning calorimetry, and X-ray diffraction measurements in order to examine their morphology 
(fiber diameter distribution, specific surface area, and total pore volume), composition, drug loading 
efficiency, and physical state. HPLC-UV method was optimized and validated to quantify in vitro PTX 
release into PBS. The results showed that presence of PEG in fibers ensured the release of higher 
amounts of PTX for prolonged time compared to fibers without PEG. In vitro cell assay proved the 
biocompatibility of PLA/PEG fibrous materials and showed significant cytotoxicity of PTX-loaded PLA 
fibers against human breast cancer MDA-MB-231 cell line. Chick chorioallantoic membrane assay 
proved that PTX-loaded fibers exhibited antiangiogenic activity with pronounced effect in the case of 
the PEG containing fibers. 
Keywords: 
PLA/PEG fibers, needleless electrospinning, morphology, paclitaxel determination, cytotoxicity, 
antiangiogenesis 
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1. Introduction 
 
Nanofibrous polymeric materials are currently one of the most intensively studied materials for 
applications in medicinal field [1–3]. Their internal architecture with relatively high surface area, high 
surface-to-volume ratio, macroporosity and other attributes predisposes them to be promising as 
novel drug delivery systems for various therapeutic agents [4–7]. Nanofibrous carriers of antibiotics 
[8–10], analgesics [11], or anticancer drugs, such as doxorubicin [12–15], paclitaxel [16,17], cisplatin 
[18–20], or camptothecin [21,22] were fabricated, generally based on needle electrospinning. This 
technique provides an appropriate control of the process parameters and consequent structural 
characteristics [23]; however, it is strongly limited by its pure production capacity enabling 
preparation of nanofibrous mats for laboratory uses or research purposes but not for a wide use in 
medicinal field. On the other hand, the needleless technology does not contain any needles or 
nozzles [24,25], the polymeric jets are spontaneously formed from liquid surfaces due to high 
intensity electrostatic field [26,27]. This method allows the creation of micro/nanofibrous materials 
in very high production capacity, stability, and easy maintenance compared to other known nozzle or 
needle based technologies. With appropriate control of the process parameters it is possible to 
prepare nanofibers of required structure from various polymers [5,28,29] and with incorporated 
pharmaceutically active compounds such as antibiotics [30] or immunosuppressants [31,32]. 
Paclitaxel (PTX) is one of the widespread antitumor agent in clinical use approved for the treatment  
of various solid tumors, especially ovarian, breast or lung [33]. Moreover, to its direct anticancer 
effect due to the inhibition of mitosis, it acts also as an antiangiogenic agent [34]. PTX, as 
hydrophobic drug with poor aqueous solubility, applied intravenously using a current formulation in 
a non-aqueous solvent (Cremophor EL) may cause precipitation in aqueous dilution, allergic reactions 
or other serious side effects [33]. Thus, local administration of this anticancer drug may reduce some 
side-effects associated with systemic administration and moreover, can bring the benefits in 
increasing the therapeutic dose and prolonging the presence time in the target tissue. Although the 
local chemotherapy is still at the research level, some loco-regional chemotherapeutic systems have 
been approved by health agencies in USA and/or EU; Gliadel (a copolymer of 1,3-bis(p-
carboxyphenoxy)propane and sebacic acid with carmustine) or OncoGel (a gel of poly(lactic-co-
glycolic acid) (PLGA) and polyethylene glycol (PEG) with PTX) are used in clinical practice for therapy 
of esophageal cancer, brain tumors and other solid tumors [35,36]. 
Over the recent years much effort has been paid to the development of an alternative PTX delivery 
system with emphasis to improve water solubility together with controlled drug release [37]. 
Possible way to increase the release rate of hydrophobic drugs is to increase the surface area of 
carrier by forming micro-/nanoparticles [38–40]. Recently, also some nanofibrous carriers loaded by 
PTX were studied with potential usage for local chemotherapy [41–43]. Polylactide (PLA), 
polycaprolactone and PLGA are among the most commonly used polymers because of their 
biocompatibility and nontoxicity. When used as drug delivery systems, the release of the 
incorporated drug can be supported by increased surface area accomplished by gaseous foaming, 
particle leaching, or by the addition of washable polymers such as PEGs [44–46]. Amphiphilic PEGs 
exhibit favorable physicochemical properties and due to the low toxicity, making them suitable for 
living organisms, are often employed as modifying agents for the hydrophobic drugs to enhance their 
aqueous solubility, dissolution characteristics and consequently the release rates. Several studies 
deal with the use of PEG as hydrophilic block to prepare multiblock copolymers [15,22,47,48]. To our 
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best knowledge, PEG as a modulator of hydrophobic drug release used in the way of physical 
blending with other polymers through addition into electrospun polymer/drug mixture was studied 
rarely, especially in the case of carriers of chemotherapeutics intended for local chemotherapy. 
Recently, the system PLA/PEG with cisplatin for local treatment of cervical cancer was reported [49], 
however, the systems with another pharmaceutical agents such as antibiotics or antibacterial agent 
are mostly studied [50,51]. 
In our work we combined the micro/nanofibrous carriers with relatively high surface area 
with the addition of amphiphilic PEG of various molecular weights to modify the release profile of 
hydrophobic drug PTX. PLA micro/nanofibrous mats were prepared using needleless electrospinning 
technology, which allows efficient scale production for real medicinal use. The materials were 
comprehensively characterized by various physico-chemical methods. The effect of PEG addition on 
PTX release was determined by HPLC-UV and by bioassays monitoring the cytotoxic effect of PTX on 
the human breast cancer cell line. The biocompatibility and antiangiogenic activity was evaluated on 
chick chorioallantoic membrane.  
 
2. Materials and methods 
2.1. Materials 
PLA (Mw = 420,000 g/mol, polydispersity = 1.5) was purchased from Nature Works, LLC (Minnetonka, 
MN, USA). PEG with molecular weights (MWs) of 6 and 20 kDa were obtained from Rapp Polymere 
GmbH (Tuebingen, Germany) and 35 kDa from Sigma-Aldrich (Prague, Czech Republic). PTX was 
purchased from LC Laboratories (Woburn, MA, USA). Chloroform, 1,2-dichloroethane, and ethyl 
acetate were purchased from PENTA (Prague, Czech Republic). Acetonitrile, methanol (both of HPLC 
grade), phosphate buffered saline (PBS) tablets and Tween 80 were purchased from Sigma-Aldrich 
(Prague, Czech Republic). Cell culture media (DMEM) and AlamarBlue Assay (Invitrogen) were 
purchased from ThermoFisher Scientific (Prague, Czech Republic), 24-well plates from TPP 
(Trasadingen, Switzerland) and biopsy punch Stiefel from Servoprax (Wesel, Germany)  
2.2. Preparation of fibrous mterials 
The fibers were prepared by needleless electrospinning (Nanovia Ltd., Litvinov, Czech Republic) using 
NanospiderTM technology [24] (see illustrative photo on Fig. 1A). First, polymer PLA (7 wt%) was 
dissolved in chloroform (54 wt%) and then 1,2-dichloroethane (29 wt%) and ethyl acetate (10 wt%) 
were added. PEG of particular MWs was added to the solution at a concentration of 15 wt% related 
to PLA polymer. PTX was added and dissolved in the polymer solution in a concentration of 10 wt% 
related to the total polymer content. The chemical structures of the compounds used are shown in 
Fig. 1B. The electrospinning parameters were: distance between electrode and collector 22 cm, 
voltage 20-60 kV, relative humidity 25-30% and temperature 20°C.  
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Fig. 1. A) Representative image of needleless electrospinning. Photo: Elmarco, Ltd. B) The chemical 
structure of compounds used for the preparation of the fibrous materials. 
 
2.3. Characterization of fibrous materials 
Scanning electron microscopy (SEM): The morphology of the electrospun fibers was examined by 
SEM (microscope TS 5130 VEGA3, TESCAN, Brno, Czech Republic) at an accelerating voltage 15 kV. 
The samples were sputter-coated with 4 nm thin platinum layer before observation. The fiber 
diameter distributions were determined by measuring the diameter of at least 30 fibers from each of 
3 SEM micrographs at a magnification of 5000x using software ImageJ. The fiber distribution was 
calculated as a frequency of the fiber diameters and is expressed in percentage. 
1H NMR spectroscopy: The composition of fibrous materials (PLA/PEG ratio) was determined by 
1H NMR spectroscopy. 1H NMR spectra were acquired using a Bruker AVANCE DPX-300 spectrometer 
operating at 300.1 MHz. Chemical shifts were calibrated using tetramethylsilane as an internal 
standard. Deuterated chloroform (CDCl3) was used as the solvent. 
BET measurements: The specific surface areas were calculated from nitrogen adsorption/desorption 
isotherms recorded on the apparatus ASAP 2020 (Micromeritics, USA) according to the Brunauer-
Emmett-Teller (BET) method. Total pore volumes of pores up to 40 nm were determined from 
desorption branches of isotherms by the Barret-Joyner-Halenda (BJH) method. The samples after 
preparation and after immersion in PBS buffer for 6 weeks (marked as fresh and washed, 
respectively, see Table 2) were analyzed. 
Differential scanning calorimetry (DSC): The thermal properties of fibrous materials were determined 
by DSC using Perkin Elmer DSC 8500 (TA instruments, USA) calibrated by indium standard. The 
measurements were performed in heat-cool-heat mode. Samples were heated from -20 to 200°C, 
cooled to -20°C, and re-heated to 200°C at a rate of 10°C/min in nitrogen (flow rate 50 ml/min). The 
glass transition, melting and cold crystallization temperatures and respective enthalpies (Tg, Tm, Tcc, 
and Hm, Hcc) were determined from the first and second heating scans. 
 
 
 
5 
The degree of crystallinity () was calculated by using Eq. 1 
 
 =   ∆𝐻𝑚PLA − ∆𝐻𝑐𝑐PLA∆𝐻𝑚PLA,0 × 𝑤PLA × 100     (Eq. 1) 
where ∆𝐻𝑚PLA is the PLA enthalpy of fusion in the fibers,  ∆𝐻𝑐𝑐PLA is the enthalpy of cold 
crystallization, ∆𝐻𝑚PLA,0  is the enthalpy of fusion for a 100% crystalline PLA, taken as 93 J/g [52] and 𝑤PLA is the weight fraction of PLA in the fibrous material (i.e. 𝑤PLA is 1, 0.85, 0.9 or 0.75 for pure 
PLA, PLA containing PEG, PTX-loaded PLA and PTX-loaded PLA containing PEG, respectively) 
X-ray diffraction (XRD): XRD measurements were carried out using a high resolution diffractometer 
Explorer (GNR Analytical Instruments, Italy) equipped with one-dimensional silicon strip detector 
MYTHEN 1K (Dectris, Switzerland). Samples were measured in reflection mode using radiation CuKα 
(wavelength  = 0.154 nm) monochromatized by Ni foil (β filter). The measurements were performed 
in the range 2θ = 4 – 50° with step 0.01°. Exposure time at each step was 10s. The peak positions 
were employed to obtain periodicities and distinguish various phases according to Bragg’s law,  
d = λ/2sin θ, where λ is the X-ray wavelength and 2θ is the scattering angle. 
2.4. Optimization and validation of HPLC-UV method  
The HPLC-UV analyses were performed on an Agilent 1260 Infinity Series Quarternary LC (Agilent 
Technologies, Waldbronn, Germany) containing a quaternary pump coupled with DAD detector. For 
data acquisition, the workstation software Agilent 1200 Infinity Series was used. The HPLC method 
used an Ascentis Express C18 column (150 x 3.0 mm, particle size 5 µm) from Sigma-Aldrich 
(Darmstadt, Germany). The temperature of the column was kept at 35°C. The samples were 
maintained at 25°C. The injection volume was 5 µL. The UV detector was operated at 227 nm. The 
mobile phase contained a mixture of water/acetonitrile (50/50 v/v) with a flow rate of 0.5 ml/min. 
The optimized separation system provided acceptable retention time (4.0 min) and favorable peak 
shape of PTX. 
The stock solution of PTX standard was prepared by dissolving 10 mg of PTX in 10 mL of methanol. 
Due to poor solubility of PTX in aqueous solutions and necessity to measure calibration dependence 
of PTX in PBS, the working solution at a concentration 100 μg/mL was prepared by diluting the stock 
solution in the mixture with PBS containing 0.5% Tween 80.  
The data obtained for the dependence of peak areas versus concentrations showed linearity (y = 
0.02x – 0.44, R2 = 0.9999) in the whole measured calibration range from 100 ng/mL to 15 μg/mL. 
Relative standard deviations (n = 5) varied from 0.10 to 0.86%. The limits of detection and 
quantitation were 50 and 100 ng/mL, respectively. The accuracy, precision and repeatability were 
measured at three concentration levels (0.1, 1, 10 μg/mL). Intra-day and inter-day accuracy and 
precision (each, n = 5) determined by repeatedly assaying samples on the same day and on two 
consecutive days are summarized in Table 1. Selectivity of the method was conducted by comparing 
the chromatograms of samples obtained by extraction of pure PLA fibers (served as a blank sample) 
and that of PTX-loaded PLA fibers containing PEG(6). The obtained data confirmed that the 
developed method is selective, precise, linear, sensitive, and hence validated. 
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Table 1 Intra-day, inter-day accuracy and precision of HPLC-UV determination of PTX in the mixture 
with PBS containing 0.5% Tween (n = 5).  
c (PTX) 
Teoretical 
[ng/mL] 
Intra-day Measured 
[ng/mL] 
Accuracy 
[%] 
Precision 
[%] 
Inter-day Measured 
[ng/mL] 
Accuracy 
[%] 
Precision 
[%] 
100 100.34 ± 0.58 100.34 0.73 99.98 ± 0.84 99.98 0.84 
1000 1001.3 ± 4.1 100.13 0.42 1001.5 ± 3.2 100.15 0.33 
10000 10110 ± 12 100.75 0.12 1093 ± 29 100.93 0.29 
 
2.5. Determination of drug loading efficiency 
PTX was added to the polymer solution in a concentration of 10 wt% (relative to the total polymer 
content) before electrospinning. Determination of PTX loading to the fibrous materials was done by 
extraction experiments. Five round targets (diameter 12.5 mm) were cut from the PTX-loaded fibrous 
material and put in 10 mL of methanol. Extraction was conducted in a tempered shaker (Orbital 
Shaker-Incubator ES-20, Biosan, Riga, Latvia) at 25°C and 140 rpm for 24h. Extracts were diluted 50 
times and measured by HPLC method (described in detail above). The experiments were performed 
in triplicate and calculated relative standard deviations were below 10 %. 
2.6. In vitro drug release experiments 
The release profiles of PTX were studied for PTX-loaded fibrous materials varying in a presence and 
MW of the added PEG (0 or 15 wt% of MW 6, 20, or 35 kDa). Blank PLA fibers were used as a 
reference. Release experiments were conducted in a tempered shaker (Orbital Shaker-Incubator ES-
20, Biosan, Riga, Latvia) at 37°C and 140 rpm in a mode with continuous exchange of a part of the 
solution. Five round targets (diameter 12.5 mm) were cut from the PTX-loaded fibers and put in 5 mL 
of PBS. At the given time period, 1 mL of the solution was removed for the PTX analysis and 1 mL of 
fresh PBS was added into the extraction bottles. The aliquots were collected at 0.5, 1, 2, 4, 8, 16, 24, 
36, 48 and 72 h after immersion. The PTX concentration in aliquots was determined by HPLC-UV 
method described above. All experiments were conducted in triplicate and the standard deviation of 
each value is given in the form of error bars within the related figure. 
2.7. In vitro cytotoxicity 
PLA fibrous materials were tested on human breast cancer MDA-MB-231 cell line. Cells were cultured 
in DMEM medium supplemented with 10% bovine serum (ThermoFisher Scientific, Waltham, USA) 
and 1% penicillin-streptomycin (Biosera, Nuaille, France) at 37°C. Samples were sterilized under UV 
light for 30 minutes, cut with biopsy punch 4 mm in diameter and added to cells in 24-well plates for 
48 h. Cell viability was determined by AlamarBlue Assay and presented as a percentage of control 
untreated cells (cell viability (%) = [RFU treated cell]/[RFU untreated control cell] x 100, where RFU is relative 
fluorescence unit). Each data point was derived from the results of at least two independent 
experiments, each experiment was conducted in triplicate. 
2.8. Chorioallantoic membrane (CAM) assay 
Upon delivery, fertilized chicken eggs were cleaned with an antiseptic solution [53]. Initially, the eggs 
were incubated horizontally at 37°C and 70% humidity. At the fourth day of development, eggs were 
cleaned with 70% ethanol and a window of 3 cm in diameter was opened at a blunt side of the egg 
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using an eggpunch (Schuett-biotec, Göttingen, Germany). After the careful removal of the inner egg 
membrane, the window was closed with a small petri dish and the egg incubation continued in a 
static position. At the egg development day (EDD) 9, the fibrous mats (cut under the sterile 
conditions to 2x1 mm small pieces) were placed on the vascular CAM. Starting from the day of the 
sample placement, a daily evaluation of the antiangiogenic response was carried out using a 
stereomicroscope (Stemi 2000-C, Carl Zeiss Microscopy GmbH, Göttingen, Germany) at 13 fold 
magnification. Pictures were taken with a digital camera (Moticam 2000; Motic China Group, Hong 
Kong, China) connected to the stereomicroscope. Each image was captured using Motic Image Plus 
2.0 software. The observation finished at EDD 15. All experiments were performed at least five times. 
2.9. Statistical analysis 
Statistical analysis was performed by one-way ANOVA/post-hoc Tukey test. A value of p < 0.01 was 
considered significant. All experiments were performed as at least two independent measurements, 
each in triplicate. 
3. Results and discussion 
3.1. Characterization of fibrous materials 
Needleless electrospinning proved to be an effective method to produce nano-/microfibers from 
various natural and synthetic polymers with diameters ranging from tens of nanometers to tens of 
micrometers and thicknesses of the mats (expressed as area weight) ranging from 1 to 100 g per m2 
[28,29]. In this study, PLA fibrous materials with area weights of approximately 10 g/m2 were 
prepared and their specification is given in Table 2. 
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of PEG of the highest MW (35 kDa), the distribution was broader with less distinct most frequent 
fiber diameter. This can be attributed to the increase of viscosity of the electrospun mixture, which is 
an important parameter influencing the electrospinning process and consequent final properties of 
the fibers. 
As it was reported on needle electrospinning, the fibers originating from homogeneous 
polymer/drug solution [54] contains homogeneously incorporated drug in the fibers. Apparently, PTX 
was easily dissolved in PLA/PEG electrospun mixture and, subsequently after electrospinning, no 
drug crystals on the fiber surface or within the fibrous structure were detected.. It can be stated that 
appropriate needleless electrospinning conditions were found to provide materials with reproducible 
fibrous structure and with homogeneously incorporated drug inside the fibers. 
 
  
  
  
  
Fig. 2. SEM images and fiber diameter distributions of the prepared PLA fibrous materials. 
Magnification of SEM images is 5,000x. 
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The parameters such as specific surface areas and volumes of pores up to 40 nm were determined 
from the adsorption/desorption isotherm measurements. The obtained values are summarized in 
Table 2. The values of specific surface areas of fresh samples in the range of 1.6 to 3.2 presumed that 
prepared fibrous materials exhibited very low or almost imperceptible porosity inside the fibers. 
Addition of PEGs of various MW to PLA material did not have any definite influence on either specific 
surface area or porosity. On the other hand,incorporation of PTX to pure PLA caused an increase in 
specific surface area and porosity by 20 % and 70 %, respectively. Contrary, addition of PTX to PEG 
containing PLA fibers resulted in a decrease of both parameters, i.e. specific surface area decreased 
by 15 to 50 % and porosity by 30 to 55%. Amphiphilic character of PEGs contributed to better 
compatibility of all components and ensured the homogeneity of electrospun mixtures. Considering 
the application of drug-loaded materials in liquid media/tissue, measurements of the samples 
immersed in PBS buffer for 6 weeks were performed to reveal the morphology changes. Generally, 
comparing the data from Table 2 (column fresh vs washed) an increase in the values of observed 
morphological parameters was found. This was mainly caused by the washing out of PEG molecules 
and the changes were accentuated with increasing the MW of PEG; e.g. for samples with PEG of MW 
35 kDa the surface area and porosity increased by ca 80 and 360%, respectively. For PTX-loaded 
PLA/PEG samples, the increase of both parameters followed similar trends. The only exception was 
found in the case of pure PLA samples containing PTX, where specific surface area decreased by 
approx. 30% and porosity almost 40%. The explanation can be in the washing out of the part of PTX, 
which was not homogeneously incorporated into the fibers, althought SEM images did not revealed 
any crystals or beads in the PLA-PTX samples. These findings show homogenization effect of the 
electrospun mixture due to the presence of amphiphilic PEG and consequent prevailing release of 
PTX from inside the fibers caused by PEG washing out (results discussed below in part 3.2.). 
Thermal characteristics 
Thermal properties of the fibrous materials were studied by DSC. The enthalpy values were obtained 
from the areas under the melting and crystallization curves. The overall data are summarized in 
Table 2 and DSC scans of 1st and 2nd heating runs are shown in Fig. 3. For pure PLA, the Tg was 
observed at 59°C. It is reported, that addition of PEG has a plasticizing effect causing the decrease of 
Tg due to enhanced segmental mobility of PLA in the presence of PEG [50,55]. However, in our case, 
Tg for PEG-containing PLA samples could not be precisely detected while it lies in the range of 
endothermic peaks of PEG melting at around 55°C. 
The endothermal peaks of PLA melting were well defined in the range 162 to 168°C for all samples 
regardless of PEG presence and heating run. The melting endotherm of PEG was present at around 
54-57°C. Separated Tm corresponding to PLA and PEG suggested the phase separation of both 
polymers. It is in accordance with published data about phase separation which occurred at 10 wt% 
of PEG for PLA/PEG molding blends [56] or even at 5 wt% of PEG for PLA/PEG electrospun fibers [55]. 
Electrospinning process with rapid solvent evaporation and an electrical charge on the fiber surface 
lead to the higher tendency towards phase separation in this system. PEG melting peak was not 
visible upon re-heating indicating not sufficient crystallization rate under the experimental conditions 
of DSC measurements. 
Compared to the commercial PLA pellets used for fiber preparation, all the fibrous samples 
underwent cold crystallization. During the 1st heating run; a broad exothermic peak can be found at 
94°C and 74°C for pure PLA and PEG-containing PLA, respectively. The decrease in Tc with PEG 
addition to PLA has been previously described proving the plasticizing effect of PEG on PLA [50,55]. 
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During the cooling, PLA crystallization occurred only for samples containing PEGs with exothermic 
values of 23 J/g (not shown in Table 3). During the re-heating (2nd run), the significant PLA cold 
crystallization peak was detected for pure PLA at 116°C, while for PEG-containing PLA almost 
undistinguished Tc peaks were observed at around 82°C. Consequently, crystallization enthalpy (Hcc) 
value decline from 31 to ca 3.5 J/g was reflected in an increase of calculated degree of crystallinity 
(c) from 5 to about 40% (value 5 % is similar to the semicrystalline pellets before electrospinning). 
Moreover, from the double melting peaks for pure PLA, it is clear that polymer chains were arranged 
in either two differently large crystallite types or in two crystallographic modifications over the cold 
crystallization process. This was not observed in presence of PEG in the samples. It can be assumed 
that the addition of PEG led to the enhanced chain mobility and promoted the crystallization ability 
of PLA. 
The drug incorporated in the polymer matrix is mostly considered as a plasticizer leading to the lower 
Tg, Tm, and Tcc [50,57]. In our case, loading of PTX into PLA fibers did not obviously influence Tg or Tm 
of PLA. Apparent was the shift of cold crystallization to higher temperatures and decrease of melting 
enthalpy resulting in the lower calculated PLA degree of crystallinity (see data for 1st heating run in 
Table 2). Observed broadening of the melting peak of PLA can be attributed to the melting of two 
different types of crystals which may be due to two structures in the crystalline phase. When adding 
PEG to PTX-loaded PLA fibers, the cold crystallization did not occur and PLA degree of crystallinity 
increased significantly proving the crystallization aiding ability of PEG. 
 
 
Table 3 Thermal characteristics of PLA fibrous materials. 
Sample Code 
TgPLA  TmPLA  TccPLA  HmPLA  HccPLA  χc a 
°C  J/g  % 
Heating run 1st  1st  1st 2nd  1st 2nd  1st 2nd  1st 2nd 
PLAb 61  171  -c -c  40 4  -c -c  42.7 4.6 
PLA 59  167  94 116  35 36  14 31  22.7 5.0 
PLA-PEG(6) -d  167  72 81  34 35  10 4  29.9 40.5 
PLA-PEG(20) -d  167  73 82  33 35  13 5  25.2 37.6 
PLA-PEG(35) -d  168  75 82  33 35  12 4  26.7 40.3 
PLA-PTX(10) 61  165  106 131  29 22  19 9  12.4 14.4 
PLA-PTX(10)-PEG(6) -d  162  165 87  32 36  -c 19  45.9 24.1 
a calculated according to Eq. 1 
b pellets of the commercial PLA  
c not observed 
d not detected, overlaid by PEG melting 
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inhomogeneously incorporated in the fibers, which is in accordance with the morphology 
experiments, i.e. decrease of surface area and porosity after washing. The obtained release profiles 
can be considered as promising for designing local delivery systems; various experiments as well as 
medicinal practice proved that rapid delivery of high initial drug dosage can kill tumor cells and 
subsequent slow release can be sufficient to prevent further proliferation of the tumor cells.  
A) 
 
B) 
 
Fig. 5. The release profiles of PTX into PBS (pH 7.4) from PLA-PTX(10)-PEG(6, 20, 35) fibers. A) The 
total amounts of released PTX from fibers and B) the individual amounts of PTX released at particular 
time period from fibers. Results were determined by HPLC-UV method. Error bars were calculated 
using the standard deviations (n = 3). 
3.3. In vitro cytotoxicity of PTX released from PLA fibrous mats 
The cell viability of cell line MDA-MB-231 after the treatment with PLA, PLA-PEG(6,20,35) PLA-
PTX(10) and PLA-PTX(10)-PEG(6,20,35) fibers for 48 h was determined. From Fig. 6, it is apparent that 
the polymer matrix PLA was not toxic for the cells. There was no observed toxicity even with the 
addition of PEG to the PLA matrix, fibers maintained inert to the cells. The toxicity of PTX-loaded 
fibers after 48h was determined, showing significant cytotoxic effect (p < 0.01) compared to samples 
without PTX. There was no significant variance in the viability of the cells by PEG addition and various 
MWs of PEG. Differences in drug release between PLA-PTX(10) and PLA-PTX(10)-PEGs was further 
studied in a long-term incubation assay which results are published elsewhere [60]. 
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day after the sample placement. The following day (EDD11) tiny vessels surrounding the sample 
appeared and formed the normal capillary network upon other days without any evidence of 
antiangiogenic effects (Fig. 8, column B). In the case of PLA-PTX(10)-PEG(6), also only a weak 
antiangiogenic effect was observed with a delay in the vascular development (data not shown). The 
fibers with PEG of the highest MW (PLA-PTX(10)-PEG(35)) exhibited a light inhibition of angiogenesis 
(the vessels became less dense) which was visible for two days after the placement on the CAM. 
Later, the vessels developed rapidly towards the graft (data not shown). On the other hand, the CAM 
treated with PLA-PTX(10)-PEG(20) elicited a massive and long-lasting antiangiogenic effect with 
nearly complete disappearing of vessels after five days (Fig. 8, column C).  
 
Fig. 7. A macroscopic picture of the egg with the PLA fibrous mats put on the CAM at egg 
development day 9. PLA-PEG(20) on the right side and PLA-PTX(10)-PEG(20) on the left side.  
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Fig. 8. The antiangiogenic activity of PLA fibrous mats on chick CAM at 13 fold magnification. Columns 
represent A) PLA-PEG(20), B) PLA-PTX(10) and C) PLA-PTX(10)-PEG(20) fibers. Scale bars represent 
500 m. 
 
The results of CAM assay generally corresponded to the release profiles of PTX into PBS buffer. Small 
amounts of PTX released from the fibers without added PEGs were insufficient in terms of 
antiangiogenesis. Some delay in the vascular development after PLA-PTX(10)-PEG(6) fibers treatment 
corresponds to the PTX release profile from these fibers, where initial burst release was not followed 
by the additional release in the later stage. Contrary to the release profile of the PTX from PLA-
PTX(10)-PEG(35), only a weak antiangiogenic activity exhibited these fibers in CAM assay. From the 
perspective of antiangiogenesis, fibrous mats with PEG of MW 20 KDa were proved to be highly 
effective.  
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4. Conclusion 
In present work we describe PLA/PEG fibrous carriers of hydrophobic anticancer agent paclitaxel. The 
needleless electrospinning was proved to be efficient method for the micro/nanofibrous carrier 
preparation. SEM images showed that PTX added in 10 wt% was homogenously incorporated into the 
fibers. The addition of amphiphilic PEGs of various MWs did not significantly influence the 
morphology of fibrous materials. Morphological analysis did not reveal any changes in the specific 
surface areas and volumes of pores up to 40 nm in diameter in fibers with PEGs, however, when 
those samples were immersed into PBS buffer for 6 weeks, higher surface areas and pore volumes 
were revealed, which significantly increased with MW of PEG used. The DSC and XRD measurements 
showed that PLA and PEG did not form a new phase in the blends and they retained certain level of 
crystallinity in the formed fibers. 
PTX release profiles determined by HPLC-UV exhibited very low amounts of PTX released from the 
pure PLA fibers. The addition of PEGs (15 wt%) significantly increased the released amounts of PTX 
and also prolonged the release time period. This effect was more pronounced with PEG of the lowest 
MW in the initial stage of the release experiments. On the other hand, the use of PEG of MW 20 kDa 
and 35 kDa ensured the release of the additional amounts of PTX in later time periods. 
The biocompatibility and nontoxicity of PLA/PEG matrices was confirmed by cell viability test and also 
by CAM assay. In vitro experiments on MDA-MB-231 human breast cancer cell line conducted for 48h 
showed significant cytotoxic effect of PTX released from carriers, however, the influence of the PEG 
addition on the efficiency of released PTX was not significant for such a short experimental time 
period. CAM assay proved excellent bioavailability of PLA/PEG carriers. The addition of PEGs 
significantly improved release rates of hydrophobic PTX and enhanced antiangiogenic effect. 
Particularly PLA-PTX(10)-PEG(20) fibers exhibited excellent antiangiogenic properties and thus were 
found to be potential materials for local delivery of anticancer drugs. 
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